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Abstract
In recent years, nanomedicine has acquired great importance in different
areas of medical research. The use of drug delivery systems is one of the most
studied fields. Nanomedicine has been proposed as a possible solution for the
development of new controlled drug release systems using nanostructures that
transport the drug to specific pharmacological targets. Lipid-based nanosys-
tems, such as liposomes or, more recently discovered, solid lipid nanoparticles,
have demonstrated, in various studies, high efficience and versatility in drug
encapsulation. Both nanosystems allow the encapsulation of compounds with
different chemical nature. Furthermore, these nanostructures are one of the
most biocompatible and biodegradable nanosystems due to their high lipid
composition similar to physiological components.
In this study, two lipid nanocarriers have been developed and three diffe-
rent drugs have been chosen for encapsulation, one antineoplastic (Doxorubicin)
and two antimicrobials (Chloramphenicol and Enrofloxacin). All of them are
extended due to their toxicity and low pharmacokinetic profile. The tests in
vitro and in vivo of these nanosystems have demonstrated the ability to improve
characteristics such as bioavailability or efficacy. They also show a reduction
of toxicity when drugs have been transported within these lipid nanocarriers.
Furthermore, this Thesis shows how the use of nanosystems in the adminis-
tration of drugs can improve the treatment of plenty different diseases from
metastatic lung cancer to a chronic infection caused by intracellular bacteria.
In both cases, it has been possible to design an alternative drug delivery system

























1.1. Nanotecnología y Nanomedicina
La primera vez que se habló del empleo de los materiales a escala nanométrica fue
cuando el físico y ganador del Premio Nobel de Física Richard Feynman predĳo en 1959
las oportunidades que presentaba la manipulación de la materia a una escala atómica y
molecular [1]. No obstante, el término Nanotecnología no fue usado hasta 1974 por el
ingeniero, y también ganador del Nobel, Norio Taniguchi [2]. Este término hace referencia
a un campo multidisciplinar que se encarga del estudio, el diseño, la síntesis, así como la
aplicación de materiales y sistemas funcionales a través del control de la materia a nivel
de la nanoescala [3], es decir, en nanómetros, siendo éste una mil millonésima parte de
un metro (10–9 metros) (Fig.1.1). Al manipular la materia, a escala nanométrica, esta
puede presentar fenómenos y propiedades totalmente nuevas y, es que, lo interesante
de la nanotecnología es el estudio de las propiedades físicas y químicas únicas de las
nanoestructuras (p.ej. las propiedades de superficie, la reología, la conductividad eléctrica,
el magnetismo, la reactividad, el punto de fusión o las propiedades biológicas), que son
muy diferentes si las comparamos con los materiales a mayor escala [4–6].
En los últimos años, la Nanotecnología ha tomado una enorme importancia en
distintas áreas de investigación, en concreto en las áreas de la salud como la Biología
y la Medicina. La convergencia de la Nanotecnología con otras disciplinas como las
Ciencias de los Materiales, la Biología Celular y Molecular o las Ciencias Farmacéuticas
ha propiciado toda una revolución tecnológica que se vislumbra como una de las de
mayor impacto en el futuro debido a sus potenciales aplicaciones en el diagnóstico y
tratamiento de enfermedades [7, 8]. Esta combinación del empleo de la Nanotecnología
















Figura 1.1: Tamaños y comparaciones de escala.
Dicho concepto según la organización The European Science Foundation, se define
como la aplicación de la Nanotecnología al diagnóstico, la prevención y el tratamiento
de enfermedades y, en consecuencia, al entendimiento de los procesos pato-fisiológicos
que intervienen en el origen y curso de una enfermedad determinada [10]. Esta definición
abarca las 3 áreas principales en las que se centra la Nanomedicina (Fig.1.2):
1. Liberación de fármacos. Se enfoca en el diseño y desarrollo de materiales nanoestruc-
turados para construir sistemas que transporten y vehiculicen fármacos de manera
controlada [11].
2. Diagnóstico. Esta rama de la Nanomedicina se enfoca en el diseño de nanodispositivos
con la finalidad de identificar una enfermedad a nivel celular o molecular. Estos
nanodispositivos pueden ser:
a) Nanobiosensores: En este campo se han logrado enormes avances en el diseño
de biosensores mediante el empleo de diferentes tipos de nanomateriales.
Las prestaciones analíticas de estos biosensores como la sensibilidad o la
especificidad, se mejoran en gran medida debido a sus distintas propiedades
físicas y químicas y sus excelentes propiedades ópticas, eléctricas, catalíticas
y magnéticas. Por ejemplo, empleando nanomateriales como sistemas de
amplificación de señal o elementos generadores de señales simples [12].
b) Nanosistemas de imagen: Mediante el uso de nanomateriales se desarrollan
nuevos sistemas de imagen, que proporcionan un mejor contraste y una biodis-
tribución controlada debido a sus propiedades ópticas, químicas y físicas únicas
que presentan estos materiales. En la terapia frente al cáncer la acumulación
de las nanopartículas en los tumores ha permitido el diagnóstico de lesiones
de pequeño tamaño que no pueden ser detectadas por los agentes de imagen
clásicos [13].
En algunos casos existe una combinación de ambas áreas (liberación de fármacos
y diagnóstico), esta rama es conocida como Teranóstica. Su finalidad es diseñar















y aplicar nanomateriales que localicen una patología (diagnóstico) y que, a su
vez, transporten y liberen fármacos simultáneamente y de manera controlada
(terapia) [14–16].
3. Medicina Regenerativa. Se centra en la aplicación de nanoestructuras para construir
sistemas que en combinación con la Biología Celular, se puedan usar en el campo de la
Medicina Regenerativa para reparar o reemplazar tejidos u órganos dañados [10, 17].
Figura 1.2: Aplicaciones de la Nanomedicina.
1.2. Liberación de fármacos. Tipos de nanosistemas
El uso más destacado de la Nanotecnología en el área médica es el desarrollo
de sistemas novedosos de administración de fármacos [18, 19]. La Nanomedicina se ha
propuesto como una posible solución para el desarrollo de nuevos sistemas de liberación
controlada de fármacos, empleando nanoestructuras que transporten específicamente el
fármaco hasta su diana farmacológica. Para ello, es necesaria la previa encapsulación de
los fármacos en el nanotransportador para que no actúen hasta llegar al lugar afectado, de
forma que mantengan intactas sus propiedades físico-químicas, minimizando así posibles
efectos secundarios en otras zonas del organismo. Una vez que el fármaco ha llegado a su
destino, éste debe liberarse a una velocidad apropiada para que sea efectivo. Esta liberación
puede controlarse mediante estímulos, como una variación de ciertas condiciones (pH o
temperatura, p. ej.) [20] o mediante un control preciso de la velocidad de degradación
del material que forma el nanotransportador, permitiendo que la liberación del fármaco
sea controlada. Para la administración de fármacos se ha propuesto una gran variedad de
nanoestructuras. Los materiales y las tecnologías que se han utilizado para la construcción
de estos nanosistemas de liberación de fármacos son muy diversos, pero se pueden clasificar
de manera muy general según su naturaleza química en tres grupos (Fig. 1.3) [21]:
1. Nanoestructuras orgánicas. En este grupo se encuentran los materiales poliméricos
y los nanosistemas basados en lípidos con los que se construyen nanoesferas,
nanocápsulas, micelas, liposomas, dendrímeros y conjugados polímero-fármaco,
entre otros.















2. Nanoestructuras inorgánicas. Bajo esta clasificación algunos ejemplos son las nano-
partículas de óxidos metálicos, metales nobles, semiconductores o las nanopartículas
de sílice mesoporosa.
3. Nanoestructuras basadas en carbono. En esta categoría se incluyen los fullerenos,
nanotubos, grafeno y carbon dots. Las nanopartículas a base de carbono se consideran
de interés en aplicaciones biomédicas debido a sus propiedades físicas, incluyendo
alta conductividad eléctrica y excelente resistencia mecánica.
Figura 1.3: Clasificación de los nanotransportadores atendiendo a su naturaleza.
Entre sus ventajas, la Nanotecnología permite que la liberación del fármaco sea
mínimamente invasiva, ya que estos nanosistemas pueden atravesar tejidos y membranas
celulares. Se ha demostrado que la tasa de entrada de nanoestructuras en las células es
mucho más alta que la entrada de partículas con tamaños mayores, entre 1 y 10 μm [22,23].
Por lo tanto, este tamaño permite la interacción directa con las células con mayor eficiencia
y produciendo menos efectos adversos. Aunque no solo el tamaño es relevante en la
interacción de los nanomateriales con las células, otros aspectos como la morfología, la
carga superficial o la funcionalización son factores que influyen en esta interacción [4, 22].
Otra gran ventaja es que la efectividad del medicamento se ve incrementada mediante el
control preciso de la dosis requerida. Recientemente, se han producido avances enormes
en el campo de los sistemas de administración de fármacos y son muchos los fármacos que
se encuentran disponibles en el mercado basados en la Nanotecnología [24, 25].
Otro aspecto importante de los sistemas de administración de fármacos es el tipo de
transporte o vehiculización del fármaco empleado en estos nanosistemas. Este transporte
puede clasificarse en transporte pasivo y activo:
1. El transporte pasivo consiste en que el nanosistema circule a través del torrente
sanguíneo y sea conducido al sitio de acción por afinidad o unión condicionada por















propiedades como pH, temperatura, morfología del nanosistema o carga superficial
del mismo.
2. El transporte activo, por el contrario, implica el acoplamiento en la superficie del
nanotransportador de moléculas específicas como anticuerpos o péptidos que van a
permitir un reconocimiento y unión específica a receptores expresados en el lugar de
acción del fármaco. Tales receptores suelen ser receptores de membrana, antígenos o
proteínas superficiales [26].
La Nanotecnología ha abierto nuevos horizontes en la administración de fármacos en
el campo de la Nanomedicina. Ofrece una alternativa para entregar un amplio espectro de
agentes, desde fármacos de pequeño peso molecular hasta macromoléculas como proteínas,
péptidos, o incluso material genético, para fines localizados o sistémicos. En la Figura 1.4
se indica la amplia versatilidad que puede presentar el diseño y posterior desarrollo de los
nanotransportadores de fármacos.
Figura 1.4: Propiedades en el diseño de los nanotransportadores de fármacos.
En los últimos años se han desarrollado nanoestructuras para la administración
dirigida de fármacos con los objetivos de mejorar la biodisponibilidad de fármacos ora-
les, solubilizar fármacos destinados a la administración intravenosa, y/o para mejorar la
estabilidad de los fármacos frente a procesos químicos como la degradación enzimática,
especialmente en el caso de moléculas más sensibles a estos procesos como son proteínas,
péptidos y ácidos nucleicos [27].
Los nanotransportadores pueden penetrar los tejidos a través de las paredes capilares
y fenestraciones cruzadas en los revestimientos epiteliales (p. ej. hígado o bazo), y
generalmente son internalizados por las células, según se ha observado en ensayos in
vitro [28]. Sin embargo, todavía existen ciertos desafíos que necesitan ser solventados. Los
fármacos con muy baja solubilidad presentan problemas de biodisponibilidad cuando son
ingeridos por vía oral o necesitan ser administrados a una alta dosis por vía intravenosa,
generando múltiples efectos adversos en el paciente. Algunas de estas limitaciones podrían
superarse empleando nanotransportadores de fármacos. A día de hoy, son muchos los
estudios realizados en el transporte de fármacos a nanoescala debido a sus ventajas, como
la posibilidad de modificar y adecuar propiedades como la solubilidad, controlar el perfil de















liberación y mejorar la biodisponibilidad e inmunogenicidad. Esto, en consecuencia, puede
conducir al desarrollo de nuevas vías de administración más adecuadas por presentar menos
toxicidad, menos efectos secundarios y, en términos generales, que el perfil farmacocinético
del fármaco se vea mejorado [29]. Según el punto de vista de la farmacoterapia, los
problemas de seguridad y eficacia que generan muchos fármacos en el momento de ser
administrados se debe a que presentan un perfil farmacocinético inadecuado. Si se atiende a
la base de la farmacoterapia, esta consta de dos fases: una fase farmacocinética en la que se
administra la dosis del fármaco para lograr una concentración determinada en tejidos, así
como en la diana farmacológica, y una fase farmacodinámica en la cual la concentración
de fármaco se traduce en un efecto del mismo (Fig. 1.5).
Figura 1.5: Relación entre Farmacocinética y Farmacodinámica.
A medida que aumenta la concentración del fármaco en el sitio del receptor, la res-
puesta farmacológica también aumenta, por lo tanto, el desarrollo de sistemas de transporte
capaces de dirigir los fármacos de forma selectiva al sitio o sitios de acción dentro del
organismo se ha convertido en el objetivo final de la investigación sobre administración
de fármacos en todo el mundo. El ejemplo más común de consideraciones de eficacia
y seguridad, está en el campo de la quimioterapia. Los nuevos métodos de selección de
fármacos contra el cáncer han intentado alcanzar un equilibrio entre los efectos antineoplá-
sicos y los efectos citotóxicos nocivos. En este contexto, una amplia gama de fármacos
han sido estudiados para ser transportados y alcanzar específicamente el lugar de acción
manteniendo un rango de concentración controlado en el tiempo [30–32]. Por otro lado, la
capacidad de mantener una concentración de fármaco dentro de la ventana terapéutica con
fluctuaciones mínimas mediante el empleo de sistemas sostenidos de administración de
fármacos, es otro requisito clave para el éxito. La búsqueda de protocolos de tratamiento
farmacológico en un tiempo controlado, modificando el perfil farmacocinético del fármaco,
es la meta a alcanzar para lograr el perfil de efecto deseado de un tratamiento. Debido a que
las sustancias activas son muy variables en sus propiedades fisicoquímicas, así como sus
aplicaciones terapéuticas, muchos sistemas de administración de fármacos nuevos se han
desarrollado con el objetivo de lograr unamejora en las características del fármaco de interés.
Como se ha explicado anteriormente, los nanosistemas transportadores de fármacos
poseen un enorme potencial como sistemas de transporte con fines terapéuticos y/o de
diagnóstico y son muy prometedores para el desarrollo de futuros regímenes terapéuticos.
Sin embargo, un análisis cuantitativo sistemático y completo del perfil farmacocinético
(es decir, de la absorción, distribución, metabolismo y excreción, proceso ADME) de las
nanoestructuras empleadas en el transporte de fármacos puede conducir a ciertas ventajas
para su futura aplicación clínica. Estas ventajas son:















1. Una mejor comprensión del perfil farmacocinético básico del fármaco de estudio,
particularmente en la población de pacientes de interés.
2. Un diseño lo más cercano posible a la realidad de los nanosistemas adaptados para
aplicaciones terapéuticas y de diagnóstico específicas.
3. Una mejor comprensión de las posibles interacciones específicas y no específicas
entre nanoestructuras-tejidos y nanoestructuras-células.
4. Evaluaciones de las posibles formas de modular los parámetros de ADME para
optimizar los perfiles de seguridad y eficacia del fármaco y predecir así, las posibles
investigaciones futuras.
De hecho, la farmacocinética proporciona una descripción cuantitativa de las con-
diciones in vivo bajo las cuales una dosis de fármaco causa cualquier efecto terapéutico
o tóxico observado a través de las concentraciones del mismo. La base de los estudios
farmacocinéticos son las curvas de concentración de fármaco-tiempo, que, a su vez, sirven
como puntos iniciales para estimar los parámetros farmacocinéticos con los modelos
matemáticos adecuados. Estos parámetros se utilizan para relacionar cuantitativamente el
efecto del fármaco a las concentraciones biológicas correspondientes. En este contexto, las
nanopartículas tienen potencial como “modificadores farmacocinéticos de fármacos” para
lograr objetivos de administración de fármacos predefinidos temporalmente. Por lo tanto, el
perfil farmacocinético del fármaco original asociado con las nanoestructuras desarrolladas
es una herramienta para evaluar nuevos sistemas mejorados [33].
Para optimizar las propiedades de administración de fármacos de los nanotransporta-
dores se realizan una serie de pruebas de caracterización en los nanovehículos desarrollados,
principalmente un testeo con pruebas in vitro e in vivo. Las pruebas in vitro proporcionan
colectivamente una medida indirecta de las propiedades de administración de fármacos de
los nanosistemas propuestos a través de una serie de características: tamaño de partícula,
morfología, composición química, carga superficial, polaridad, perfil de liberación del
fármaco, etc. Las pruebas in vivo, por otro lado, se realizan posteriormente a las pruebas
in vitro para evaluar su funcionamiento directamente en tejidos de un organismo vivo.
Normalmente, los tipos de pruebas in vitro que se realizan en los nanotransportadores
desarrollados son: pruebas farmacodinámicas (pruebas relacionadas con los efectos far-
macológicos) y pruebas farmacocinéticas de la partícula y/o el fármaco asociado con la
partícula. En los ensayos in vivo, estos nanosistemas están expuestos a diferentes entornos
y condiciones de estrés que colectivamente determinan el destino biológico tanto de la
nanoestructura como de los fármacos vehiculizados. Para abordar este problema, gran
parte de la investigación actual se centra en el testeo de los nanosistemas transportadores
de fármacos en cultivos celulares. Aunque los estudios basados en dichos cultivos tienen
ventajas, los datos y los resultados de estos estudios no son concluyentes y requieren ser
complementados por ensayos en modelos animales específicos. Por otro lado, estos sistemas
in vivo, empleando modelos animales, a veces son extremadamente complicados porque
las interacciones de nanoestructuras con componentes biológicos conducen a resultados
complejos de analizar [34].
Los avances en el diseño de nanoestructuras han llevado a la introducción de muchos
tipos de sistemas de administración de fármacos nanoparticulados, muchos de los cuales se















encuentran actualmente en diferentes etapas de investigación. Estas partículas, fabricadas
con diversos materiales tienen arquitecturas diferentes, a veces únicas, que los hacen
adecuados transportadores para objetivos terapéuticos específicos. En el escenario actual
de la nanotecnología médica, hay disponibles una variedad de productos basados en esta
tecnología [25,35–38] que se aplican en la práctica clínica. Algunos de estos productos están
recogidos en las tablas que se muestran a continuación (Tabla 1.1 y Tabla 1.2). Notablemen-
te, tales formulaciones han sido principalmente desarrolladas para medicamentos que tienen
baja solubilidad acuosa y alta toxicidad, y estas nanoformulaciones son a menudo capaces de
reducir la toxicidad al tiempo que mejoran las propiedades farmacocinéticas del fármaco en
cuestión. Según una revisión de Caster y cols. [39] aunque pocos medicamentos basados en
Nanomedicina han sido regulados por la Food and Drug Administration (FDA) hay muchas
iniciativas que están actualmente en progreso en términos de ensayos clínicos, que sugieren
muchos nuevos medicamentos basados en Nanotecnología. Entre estos nanomateriales
que están en fase de estudio, 18 están dirigidos a quimioterapia; 15 están destinados a
agentes antimicrobianos; 28 son para diferentes aplicaciones médicas (entre las que están
enfermedades psicológicas y enfermedades autoinmunes) y 30 están dirigidos a terapias
basadas en ácidos nucleicos [39]. En el año 2019, otra revisión de Anselmo y cols. [25]
mostró cómo en tres años tres nuevos productos han sido comercializados para su uso clínico.
Tras explicar la importancia que presenta conocer el perfil farmacocinético del fármaco
y del nanotransportador elegido para alcanzar resultados exitosos, se debe considerar otro
aspecto como es la elección del nanosistema. Como se ha dicho anteriormente son muchos
los nanosistemas que existen para ser utilizados como nanotransportadores (Fig. 1.3), pero la
selección de la nanopartícula se basa principalmente en las características fisicoquímicas del
fármaco que se quiere vehiculizar [40], así como en las del tejido o célula diana a donde se
quiere dirigir. En particular, los fármacos que tienen baja solubilidad con menor capacidad
de absorción son las moléculas elegidas para ser vehiculizadas en nanosistemas [29, 41].
1.3. Nanosistemas lipídicos
Muchos de los medicamentos diseñados con el fin de actuar frente a un problema
clínico muestran una eficacia potencial en la etapa in vitro, pero la mayoría de ellos
fallan en los ensayos in vivo debido a una falta de biodisponibilidad al lugar de acción,
limitada principalmente por las características fisicoquímicas del fármaco y las barreras
fisiológicas del organismo. Aspectos como el tamaño, la carga y la hidrofobicidad afectan
principalmente a la permeabilidad y distribución del fármaco [42, 43], y es que la mayoría
de los fármacos presentan diferentes tipos de problemas, tales como pobre solubilidad
acuosa, baja biodisponibilidad in vivo o semivida plasmática corta [44]. Muchos fármacos
no tienen un equilibrio justo entre absorción y biodisponibilidad, que está alterado por
la naturaleza hidrofílica o hidrofóbica, por lo que son necesarios nuevas alternativas.
Diversos estudios [45–47] han indicado que, aproximadamente, el 40% de las sustancias
desarrolladas por la industria farmacéutica que presentan buenas características para unirse
a su diana farmacológica presentan baja solubilidad acuosa, por lo que necesitan de un
nanosistema que mejore este inconveniente a través de la liberación controlada [48, 49] y
localizada de medicamentos [50].




















































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































A día de hoy, es complejo desarrollar nuevos sistemas de administración para fárma-
cos con baja solubilidad en agua, lo que limita la administración oral de medicamentos,
que es la forma más empleada de administración al paciente. Por otro lado, la velocidad de
disolución del fármaco depende de la solubilidad de éste en fluidos gastrointestinales y otro
aspecto a tener en cuenta es que la hidrofobicidad de las moléculas afecta en la capacidad
de penetrar en las células epiteliales intestinales [51]. Además, si la hidrofobicidad de una
molécula es alta aumenta la eficiencia de unión a proteínas, lo que se traduce en un retraso
en su eliminación y la metabolización [52, 53].
Para cumplir con este propósito, las nanopartículas formuladas principalmente con
materiales biodegradables como los lipídicos pueden ser una posible solución [54–56].
Dichos sistemas han demostrado un rendimiento prometedor cuando su composición se
basa en lípidos. Transportar un fármaco en un sistema lipídico puede mejorar la solubili-
dad acuosa, dando como resultado una buena biodisponibilidad. Además, estos sistemas
basados en lípidos también inhiben fenómenos como la oxidación, descomposición y
degradación del fármaco mejorando el almacenamiento de estos [57]. La administración de
medicamentos mediante nanosistemas con base lipídica es un área en constante crecimiento
debido a que presentan unas propiedades fisicoquímicas óptimas, entre las que destacan la
biocompatibilidad, baja susceptibilidad a los fenómenos de erosión y la lenta absorción de
agua. De esta manera los lípidos se presentan como buenos candidatos como sistemas de
transporte para mejorar características como la solubilidad acuosa, la biodisponibilidad y la
eficacia terapéutica. Existen diferentes sistemas de administración de fármacos basados en
lípidos (Fig. 1.6), entre ellos los más empleados son los liposomas [58], las partículas sólidas
lipídicas (solid lipid particles [SLPs]) [59], los transportadores lipídicos nanoestructurados
(nanostructured lipid carriers [NLCs]) [60] y las nanoemulsiones [61].
Figura 1.6: Clasificación de los tipos de nanosistemas lipídicos más empleados.
La investigación en el área de las nanopartículas con base lipídica comenzó a
principios de la década de 1960 con la introducción de emulsiones parenterales, que
ayudaron en la administración de muchos fármacos hidrosolubles y lipofílicos. Estas
emulsiones parenterales tuvieron gran importancia ya que el método ofrecía las ventajas
de ser llevado a gran escala. Sin embargo, se asociaron algunos problemas graves con
estas emulsiones, como la separación del fármaco de la fase lipídica a la fase acuosa















o la baja estabilidad de almacenamiento. Se presentaron problemas de aglomeración o
separación de fases en casi todos los estudios, pero sí se logró un perfil de liberación
sostenida en el tiempo en el caso de los fármacos de naturaleza lipófila, cuando eran
vehiculizados en nanotransportadores [62]. Para resolver los problemas asociados con
las emulsiones parenterales se introdujeron posteriormente otros nanosistemas, las na-
nopartículas poliméricas. Las nanopartículas a base de polímeros presentan ventajas en
términos de su biocompatibilidad y biodegradabilidad. Los polímeros se utilizan para
aportar diversas características funcionales a las nanopartículas, aunque estos nanosistemas
también presentan ciertos inconvenientes como la toxicidad, tiempo de residencia prolon-
gado, disolventes orgánicos residuales, e inconvenientes a la hora de trasladar el proceso de
producción a gran escala. Los liposomas se desarrollaron como alternativa para superar los
inconvenientes antes citados, eran biocompatibles y biodegradables, además de presentarse
como uno de los nanotransportadores más prometedores en la entrega y liberación de
fármacos. De hecho fueron los primeros en aprobarse para su comercialización y uso
clínico. Sin embargo, con el tiempo diversos estudios mostraron inconvenientes como
baja estabilidad, inespecificidad en muchos casos o captación rápida por macrófagos al
ser administrados por vía parenteral [62]. Los últimos nanosistemas con base lipídica
empleados fueron descubiertos a principios de la década de 1990, cuando comenzaron a de-
sarrollarse nanopartículas basadas enmatrices lipídicas sólidas a temperatura ambiente [60].
Las SLPs y más tarde los NLCs han sido uno de los nanosistemas que más se han
estudiado en estos últimos años debido a que presentan características muy prometedoras
en el campo de la liberación y vehiculización de fármacos [63]. Las SLPs se han empleado
como nanotransportadores eficaces de diferentes fármacos, pero su uso en ocasiones
es limitado, debido a dificultades en aspectos de formulación, estructura o procesos
de cristalización durante su almacenamiento [64]. Como solución a estos problemas
se ha desarrollado una segunda generación de estos nanotransportadores lipídicos, los
transportadores lipídicos nanoestructurados que superaron los problemas asociados con
los SLPs debido a la presencia de lípidos en estado líquido junto a lípidos sólidos en una
proporción óptima (Fig.1.6) [65]. Los principales componentes de estos nanosistemas son
lípidos (sólidos y líquidos), agua y emulsionantes. Estos nanosistemas lipídicos presentan
baja toxicidad y son muy versátiles en cuanto al fármaco a encapsular se refiere, ambos
nanosistemas permiten encapsular fármacos, tanto hidrófobos como hidrófilos. Pueden
aumentar eficazmente la estabilidad del fármaco al ir encapsulado y se puede mejorar
la vida útil de la forma farmacéutica empleada. Varios estudios han mostrado que son
eficaces para administración tópica (dérmica y transdérmica) [63,66,67], pero también han
presentado inconvenientes como por ejemplo una cierta citotoxicidad por la composición
de la matriz o por efectos irritantes y sensibilizantes de algunos tensioactivos, a falta aún
de más estudios preclínicos y clínicos de estos nanosistemas.
1.4. Partículas sólidas lipídicas
De entre los nanosistemas basados en lípidos que se han explicado previamente
se encuentran las partículas sólidas lipídicas [27,68]. Este sistema de administración de
fármacos presenta ventajas frente a otros nanosistemas, como las nanopartículas poli-
méricas o las nanoemulsiones. Las SLPs son partículas coloidales con un tamaño que















puede variar entre 50 nm y 1 μm. El diseño de este sistema está basado en una matriz
de lípidos inertes que permite limitar la movilidad del fármaco, proporcionándole mayor
estabilidad. Su composición se basa en el empleo de lípidos sólidos (lípidos que son sólidos
a temperatura ambiente) y estabilizados con tensioactivos, con polímeros o mezclas de
ambos. Los tensioactivos o surfactantes son compuestos que permiten generar y estabilizar
emulsiones, ya que actúan en la superficie de dos fases inmiscibles. Son capaces de albergar
tanto fármacos de naturaleza hidrófoba como hidrófila. Las SLPs se han convertido en
un sistema de transporte de fármacos prometedor [62, 69] por su sencillez, versatilidad
y biocompatibilidad, atrayendo una enorme atención de la comunidad científica en los
últimos años. Cuanto menor es el tamaño de la partícula, más probable es que perma-
nezcan estables, y más aumenta su especificidad de respuesta [65, 70]. Son una nueva
generación de emulsiones a base de lípidos donde el lípido líquido (aceite), propio de las
nanoemulsiones, ha sido reemplazado por un lípido sólido (Fig. 1.6). Poseen propiedades
únicas como pequeño tamaño y alta capacidad de carga de fármacos. Han demostrado ser
una alternativa de gran importancia en mejorar la eficacia terapéutica de medicamentos y
productos alimenticios entre otros [71]. Al ser similares a las nanopartículas poliméricas,
su matriz sólida proporciona protección de los compuestos activos cargados en ellas
frente a fenómenos como la degradación química bajo un ambiente biológico severo. Su
diseño también influye en la liberación del compuesto, modificando el perfil de liberación
del mismo. Además, pueden sintetizarse a escala industrial mediante técnicas como la
homogeneización a alta presión. Todos estas características hacen a las SLPs excelentes
transportadores de fármacos [69].
1.4.1. Composición de las partículas sólidas lipídicas
Estructuralmente, las SLPs se componen de lípidos sólidos, tensioactivos, co-
tensioactivos (si son necesarios) y fármacos. Todos los lípidos utilizados en la producción
de SLPs son biodegradables y biocompatibles y tienen una amplia diversidad estructural.
Los más empleados se muestran en la Tabla 1.3. Los lípidos utilizados en la producción
se clasifican en alcoholes grasos, ácidos grasos, ésteres grasos, glicéridos parciales o
triglicéridos. Algunos estudios hablan también del empleo de ceras como componente
lipídico de estos nanosistemas [72]. Las SLPs se forman gracias al empleo de sustancias
como tensioactivos, mejorando la estabilidad del sistema coloidal. Cuando el material
lipídico se estructura como partícula (núcleo lipídico sólido rodeado de moléculas de
tensioactivo), el resultado muestra propiedades alteradas. Estas propiedades se deben a (i)
los cambios involucrados en el estado físico de las moléculas del lípido; (ii) el nivel de
interacción molecular dentro del núcleo lipídico y con el entorno de tensioactivo acuoso;
(iii) las energías involucradas, ya que al disminuir el tamaño de partícula por debajo de un
rango submicrométrico, se produce un aumento relativo del área de la superficie, lo que
se traduce en una mayor interacción entre las moléculas de lípido/tensioactivo/fármaco
y; (iv) la concentración de partículas. La estructura interna es otro parámetro importante
que cambia drásticamente al disminuir el tamaño de partícula [73, 74], ya que las SLPs
se componen de lípidos puros o mezclas de mono-, di- y triacilgliceroles, su estructura
interna será muy diferente en comparación con el material a escala de tamaño mayor.




























































































































































































































































































































































































































































































































En el proceso de síntesis de las partículas, el lípido debe fundirse o solubilizarse en
un disolvente orgánico o en el propio lípido fundido, y tras un proceso de enfriamiento o
eliminación de disolvente, el lípido se solidifica de nuevo. Generalmente, la solidificación
de las moléculas de lípidos derretidas crea una inestabilidad propia de la transición de
fase [76, 77]. La transición de fase es un proceso por el cual, en función de la temperatura,
los lípidos pasan de estado gel, con las cadenas hidrocarbonadas más rígidas a estado
cristal líquido, más fluido, con las cadenas hidrocarbonadas más móviles. La temperatura
a la cual se produce el paso de un estado a otro es la temperatura de transición de fase
(TC). El tamaño de partícula es el factor principal que afecta a esta tasa de transición de
fase, que es mucho más rápida en partículas de lípidos coloidales que en el lípido a mayor
escala. Además, las transiciones son más frecuentes cuando se utilizan lípidos con menores
puntos de fusión. El polimorfismo en los lípidos también es un factor vital que afecta en
gran medida las propiedades del sistema de nanopartículas a base de lípidos. Para los
lípidos sólidos, la aparición de múltiples formas cristalinas se consideran particularmente
importantes ya que proporcionan estructuras en las que pueden quedar atrapadas moléculas
de fármacos. La tendencia de los lípidos sólidos a formar estructuras cristalinas o la
velocidad a la que las transiciones de formas menos estables a otras más estables tiene lugar
es otro factor crucial que influye en la selección de un lípido. Hasta ahora no se dispone de
pautas perfectas para la selección de lípidos sobre estas propiedades.
Por otro lado, los parámetros de eficiencia de encapsulación (EE) o entrapment
efficiency (EE) que se define como la cantidad del compuesto cargado en la partícula,
respecto a la concentración inicial utilizada y la capacidad de carga o drug loading (DL).
Esta última se define como la cantidad de compuesto cargado por cada 100 gramos de
partículas [78]. Los puntos mencionados anteriormente como el nivel de interacción
molecular dentro del núcleo lipídico y con el entorno de tensioactivo acuoso y las energías
involucradas son intrínsecamente dependientes de estas tasas de transición. Al disminuir el
tamaño de partícula por debajo de un rango submicrométrico, se producirá un aumento
relativo del área de la superficie, lo que se traduce en una mayor interacción entre las
moléculas de lípido/tensioactivo/fármaco explicados previamente. Los cambios en la
estructura física de la matriz lipídica también influyen tanto en el tamaño de las partículas
como en su morfología. Las partículas más grandes (>200 nm) suelen tener formas más
esféricas, mientras que las partículas más pequeñas (<100 nm) se caracterizan por un
bloque con una forma dispuesta en capas [73]. La longitud de las cadenas lipídicas también
influye, ya que según sea esta longitud, las temperaturas de fusión y solidificación de las
dispersiones de SLPs son muy diferentes de los materiales de un tamaño mayor [76].
1.4.2. Encapsulación de fármacos en las partículas sólidas lipídicas
Los parámetros de encapsulación altos son obviamente deseables, ya que reducen
el número de partículas necesarias para alcanzar niveles terapéuticos. Dependiendo de
su lipofilicidad e hidrofilicidad, los fármacos se ubicarán en las partículas lipídicas de
diferentes maneras. Para lograr unas eficiencias de encapsulación y capacidades de carga
altas para un fármaco en particular, el requisito principal es una alta solubilidad en el lípido
derretido [70]. Por tanto, las moléculas hidrófilas apenas se incorporan debido a su baja
afinidad con la matriz lipídica. Para mejorar la solubilidad en el lípido derretido se pueden
añadir solubilizantes. Ejemplos de estos son los tensioactivos no iónicos como polisorbatos















y polioxilos, que cubren un rango del balance hidrofílico-lipofílico (HLB) entre 1 y 18
y que se puede utilizar en combinación con lípidos para promover la autoemulsificación.
El balance HLB de un tensioactivo es el grado en que este es lipófilo o hidrófilo según el
estudio de su estructura. Según la escala arbitraria definida por Griffin en 1949, se considera
un tensioactivo lipófilo con valores de 1-8 e hidrófilo cuando los valores son de 9-18.
Además, cuando se utilizan mono y di-acilgliceroles como composición de matriz lipídica,
la solubilidad del fármaco podría aumentar en comparación con lípidos de naturaleza más
pura, como los triglicéridos. Los aceites y grasas naturales empleadas comprenden mezclas
de mono-, di- y tri-acilgliceroles, que contienen ácidos grasos con longitudes de cadena y
grado de insaturación variable. [79].
En cuanto al diseño y estructura de los sistemas, la estructura básica está compuesta
por un núcleo sólido cubierto por una capa de moléculas de surfactante. Dependiendo
del método de síntesis empleado, la encapsulación del fármaco puede producirse de tres
formas diferentes (Fig. 1.7) [80]:
1. Las SLPs Tipo I se definen como modelo de cubierta enriquecida con fármaco,
se obtiene cuando la concentración del fármaco en el lípido fundido es baja y
durante el posterior enfriamiento de la nanoemulsión la fase lipídica precipita
primero, formándose un núcleo de lípidos sin fármaco (o con baja concentración
del mismo) [81]. Cuando el fármaco alcanza su solubilidad de saturación en la
masa fundida restante, una capa exterior que contiene gran cantidad de fármaco se
solidificará alrededor de este núcleo con baja cantidad de fármaco. Este modelo no es
adecuado para una liberación prolongada de fármaco; sin embargo, se puede utilizar
para obtener una liberación rápida del mismo, además de las propiedades oclusivas
del núcleo lipídico.
2. Las SLPs Tipo II o modelo de núcleo enriquecido con fármaco [82, 83], se forma
cuando la concentración de fármaco está relativamente cerca a la solubilidad de
saturación en el lípido fundido. Al enfriar la nanoemulsión, la solubilidad del fármaco
va a disminuir, precipitando y siendo cubierto por una capa de lípido casi libre de
fármaco. Este tipo de encapsulación es útil para lograr una liberación prolongada de
fármaco, ya que está inmovilizado dentro del núcleo lipídico.
3. Las SLPs Tipo III o modelo de matriz homogénea, se conocen así porque el fármaco
está dispersado en el núcleo lipídico o en forma de racimos amorfos [59, 65, 84].
Este modelo se obtiene cuando las nanopartículas se sintetizan por técnicas de
homogeneización a altas presiones. Como consecuencia de su estructura, las SLPs
Tipo III pueden mostrar un perfil de liberación controlado en el tiempo.
El conseguir uno u otro tipo de encapsulación depende de los componentes de la
formulación, es decir, de los lípidos empleados, el fármaco a encapsular, el tensioactivo
utilizado, así como de las condiciones empleadas durante los métodos de producción, por
ejemplo, la temperatura, la homogeneización o la velocidad de enfriamiento.















Figura 1.7: Tipos de encapsulación de fármaco en las partículas sólidas lipídicas.
1.4.3. Técnicas de síntesis de las partículas sólidas lipídicas
Las SLPs se preparan a partir de lípidos sólidos y tensioactivos empleando agua
como disolvente por diferentes métodos. Existe una amplia variedad de técnicas, pero la
selección del método depende de varios factores como:
1. Las propiedades fisicoquímicas del fármaco a incorporar.
2. La estabilidad del fármaco a incorporar en función de la temperatura.
3. Las características que se quieran obtener en la suspensión de partículas generada.
4. La estabilidad de la dispersión de partículas lipídicas.
5. La disponibilidad de los equipos de producción.
En las Tablas 1.4 y 1.5 se muestran las diferentes técnicas de síntesis de SLPs junto a
las ventajas y desventajas que presenta cada método.
1.4.4. Caracterización de las partículas sólidas lipídicas
Las SLPs son el sistema de administración de fármacos de tamaño coloidal que
presentan mayor complejidad, por lo que se requiere una caracterización adecuada y
completa para un control de calidad y una formulación estable. Algunos de los parámetros
importantes que deben evaluarse para las SLPs son el tamaño de partícula y distribución de
tamaño, potencial zeta (carga superficial de la partículas), distribución del fármaco, grado
de cristalinidad, modificación lipídica (polimorfismo) y morfología superficial.





















































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































1.4.5. Características de las partículas sólidas lipídicas
Como se ha mencionado anteriormente el uso de sistemas de transporte de fármacos
presenta diferentes ventajas con respecto a la administración convencional del fármaco.
Algunas de las características más conocidas de estas partículas son las siguientes:
1. Una biodisponibilidad mejorada
La biodisponibilidad es un concepto farmacocinético que hace referencia a la
fracción y la velocidad a la cual la dosis administrada de un fármaco alcanza
su diana terapéutica, lo que implica llegar hasta el tejido sobre el que actúa. El
aumento de la biodisponibilidad oral ha sido uno de los objetivos del empleo de
estos nanosistemas para conseguir el mayor efecto de los fármacos encapsulados. La
biodisponibilidad de muchos fármacos insolubles en agua o poco solubles mejoran
cuando se incorporan en SLPs. Ejemplos de esta mejora se han producido en el
estudio en el que se administraron dichas nanopartículas encapsulando piribedil. Este
fármaco con eficacia en la terapia frente al Parkinson, pero con una biodisponibilidad
reducida por su baja solubilidad en agua, se administró por vía oral a conejos. La
biodisponibilidad aumentó el doble que la del piribedil convencional. Otro estudio
se centró en la administración intraduodenal de idarrubicina en ratas y cuando se
formuló en SLPs mostró una mejor biodisponibilidad en comparación con la solución
de idarrubicina [87, 88].
2. Una liberación controlada
En general, es bien conocido que la liberación rápida de los fármacos de las formas
farmacéuticas no suele considerarse beneficiosa, ya que las concentraciones elevadas
de fármacos en plasma conducen a toxicidades y efectos secundarios no deseados.
Al modificar la naturaleza química de la matriz lipídica, el perfil de liberación de
los fármacos se puede modular. Esta característica permite que las formulaciones
liberen el fármaco a un ritmo constante. Este efecto puede incrementarse haciendo las
formulaciones de SLPs sensibles a estímulos como el pH o la temperatura. También
se puede obtener mediante modificaciones superficiales de las SLPs con varios
polímeros, permitiendo que las partículas permanezcan más tiempo en la circulación
sistémica [87, 89].
3. Transporte pasivo
Para contextualizar este transporte pasivo, se sabe por diversos estudios desde hace
más de una década, que cuando las partículas se administran por vía intravenosa,
estas son rápidamente detectadas por el sistema retículo endotelial (RES, del inglés
reticuloendothelial system). Más concretamente, los macrófagos las fagocitan, prin-
cipalmente células de Kupffer del hígado (hasta un 90% en 5 minutos) y macrófagos
del bazo (2% en 5 minutos ) [90]. Este sistema es el encargado de fagocitar y
eliminar partículas extrañas, microorganismos o toxinas del organismo, mediante
un reconocimiento previo llamado opsonización. Cuando estas SLPs se administran
por vía intravenosa (i.v.), las partículas coloidales interactúan con las proteínas
del plasma sanguíneo, opsoninas, apolipoproteínas, etc. Esto conduce a la unión
de las partículas a las membranas de los macrófagos, su posterior fagocitosis y
eliminación del torrente sanguíneo [91]. Características como el tamaño de las partí-
culas, su carga eléctrica superficial, y la hidrofobicidad afectan en gran medida a su















capacidad para evitar la opsonización y escapar de ser fagocitadas por los macrófagos.
Se han desarrollado diferentes estrategias para evitar este proceso, de modo que los
macrófagos no reconozcan a las SLPs en la sangre. La técnica más empleada es
el recubrimiento de las partículas con polímeros específicos hidrófilos y flexibles,
aunque esto no es suficiente para evitar el reconocimiento por parte del RES.
Según estudios previos acerca del recubrimiento de las partículas con polímeros de
naturaleza hidrofílica, se observó que el espesor de dicha capa era la clave para evitar
la captación de estas partículas [92]. Por lo que para alargar su tiempo de circulación
deben estar recubiertos con una capa que tenga al menos 10 nm de grosor. De manera
similar, cuando los SLPs se recubrieron con dos derivados lipídicos de monometil
polietilenglicol 2000 (dipalmitoil fosfatidiletonolamina PEG 2000 (DPPE-PEG) y
ácido esteárico PEG 2000) mejoró su estabilidad, porque las cadenas hidrofílicas
de PEG forman una nube hidrofílica conformacional sobre los partículas que las
protegen y afectan a su hidrofobicidad y a su carga. Cuando se estudió en macrófagos
murinos y se determinó el grado de captación fagocítica por espectrofluorimetría, se
mostró una disminución en la fagocitosis, ya que la concentración del polímero de
recubrimiento que se emplea es fundamental. Para una baja adsorción de proteínas, la
longitud de las cadenas y la densidad se consideran importantes. Las SLPs formuladas
con tensioactivos de las series poloxámero y poloxamina mostraron acumulación
en médula ósea y tiempos de circulación prolongados al reducir su captación por el
RES [87].
4. Direccionamiento activo
El direccionamiento activo de nanosistemas consiste en emplear nanosistemas trans-
portadores de fármacos que vehiculicen moléculas, como anticuerpos o péptidos,
para que se unan como ligandos específicos a receptores presentes en los tejidos
diana. La liberación de fármaco de un nanosistema mediante estímulos externos,
como el empleo de ultrasonidos o un campo magnético también se le considera direc-
cionamiento activo [93]. De entre las opciones de interacción de los transportadores
de fármacos con las células diana pueden encontrarse:
a) La interacción específica con receptores de membrana, facilitando su posterior
captación por endocitosis mediada por receptores [94]. En algunos estudios se
ha empleado el ácido fólico como compuesto de direccionamiento específico a
células tumorales, ya que los receptores de folato se sobreexpresan en células
de cánceres como el de mama, ovario, cerebro y pulmón. Por tanto, como los
receptores de péptidos se encuentran sobreexpresados en células tumorales, los
ligandos específicos de estos receptores se conjugan con el nanotransportador
de fármacos, permitiendo que fármacos antineoplásicos se dirĳan a un tumor
específico.
b) Componentes lipídicos de las membranas celulares. La interacción de análogos
de fosfolípidos sintéticos con las membranas celulares provoca la alteración de
la composición lipídica, la permeabilidad y la fluidez de la membrana. De esta
forma, los mecanismos de transducción de señales se ven afectados, induciendo
la muerte celular o apoptosis de la célula.
c) Los antígenos o proteínas presentes en las superficies celulares. Las células
dañadas expresan nuevas proteínas o exhiben una sobreexpresión o una ausencia
de las proteínas que se encuentran en las células sanas. Por este motivo, se















utilizan anticuerpos monoclonales frente a estas proteínas. Algunos ejemplos
de estos receptores expresados en células tumorales son el HER2, un factor de
crecimiento sobreexpresado en el 20-30% de los adenocarcinomas de mama,
en la superficie de las células tumorales. La razón de su empleo en diversos
estudios es su fácil accesibilidad, su baja expresión en células sanas y una
distribución constante dentro del tumor.
Como posibles ligandos de direccionamiento se pueden emplear: azúcares, péptidos
y anticuerpos diseñados para que interactúen específicamente con los receptores
identificados en determinados tipos celulares [95, 96]. La existencia de lectinas
endógenas en las células epiteliales de diferentes regiones intestinales se utiliza para
la selección de fármacos mediante el empleo de carbohidratos [97]. La sobreexpresión
de receptores externos en las células tumorales permite un direccionamiento específico
utilizando, como ya se ha mencionado, ácido fólico como ligando [98–100]. Los
péptidos del factor de crecimiento endotelial vascular (VEGF), cuyo receptor se
expresa en las células endoteliales de la neovasculatura en procesos metastásicos se
utilizan para dirigir fármacos a sus receptores específicos expresados en diferentes
estadios del cáncer [101, 102].
1.4.6. Aplicaciones de las partículas sólidas lipídicas
Diferentes SLPs pueden desarrollarse para el tratamiento de enfermedades. Algunas
de las aplicaciones más conocidas son las siguientes:
1. Como transportadores y adyuvantes en vacunas
Las “ nanopartículas” y los virus operan en la misma escala de tamaño, por lo
tanto, las nanopartículas tienen la capacidad de ingresar a las células para permitir
expresión de antígenos a partir de ácidos nucleicos suministrados (ARNm y vacunas
de ADN) y/o se dirigen directamente a las células inmunitarias para la entrega
de antígenos (vacunas de subunidades). Muchas vacunas emplean estos beneficios
directos encapsulando material genómico o antígenos proteicos/peptídicos en na-
nopartículas como SLPs. Más allá de la administración de antígenos, las partículas
pueden emplearse como adyuvantes para mejorar la respuesta inmunitaria [103].
Los adyuvantes son moléculas inmunoestimuladoras que se administran junto con la
vacuna para ayudar a estimular la respuesta inmunitaria. Un nuevo desarrollo en el
área de los adyuvantes son los sistemas de emulsión. Estas emulsiones se degradan
rápidamente en el cuerpo, pero al estar en estado sólido, los componentes lipídicos
de los SLPs se degradarán más lentamente, lo que proporcionará una exposición
más duradera al sistema inmunológico [104]. Aunque el objetivo de la vacuna es
estimular el reconocimiento y la respuesta de los linfocitos, la activación de la
respuesta inmunitaria innata es necesaria para activar los linfocitos y obtener tanto
las células B como las T. Por lo tanto, la encapsulación y/o conjugación de ambos, el
adyuvante y el antígeno, dentro del mismo nanosistema permite una entrega dirigida
y sincrónica a la misma presentación de antígeno.















Uno de los ejemplosmás recientes lo encontramos con el uso de SLPs en el tratamiento
frente a la Covid-19. Actualmente, los primeros ensayos de vacunas frente al virus
SARS-CoV-2 que se han autorizado (Moderna y Pfizer-BioNTech) encapsulan
ARNm dentro de SLPs para proteger el ARNm de la degradación de nucleasas [105].
Además, debido a la escala “nano” de nanomateriales, así como su composición,
estas SLPs pueden distribuirse en sistemas in vivo de manera diferente a otros
materiales. El sistema linfático es fundamental para iniciar el sistema inmunológico
y acceder a él puede ser un desafío, pero los nanomateriales pueden atravesar los
espacios intersticiales y acceder a ellos a través de este sistema [106]. Aunque hasta
ahora solo estas dos vacunas han sido aprobadas para su uso clínico, existen más
candidatas a vacunas frente a la Covid-19 que emplean un sistema de encapsulación
en SLPs. Algunos ejemplos son la vacuna Lunar® de Arcturus Therapeutics Inc. que
se encuentra actualmente en fase I/II y tres más que se encuentran en ensayos de fase
I [107].
2. En el tratamiento frente al cáncer
Desde las últimas dos décadas se han encapsulado varios agentes quimioterápicos en
SLPs y se ha evaluado su eficacia tanto en ensayos in vitro como in vivo. En diversos
estudios se ha demostrado que el empleo de SLPs como nanotransportadores de
fármacos antineoplásicos mejora la eficacia y disminuye la toxicidad de estos. Por
otro lado, la encapsulación de estos agentes quimioterápicos mejora el perfil farmaco-
cinético y protege al fármaco de la degradación. Así, algunos de los inconvenientes
que se encuentran con frecuencia con los compuestos anticancerígenos, como la
escasa especificidad y estabilidad o la alta incidencia de células tumorales resistentes
a los fármacos, se superan, al menos parcialmente, vehiculizándolos en estos nanosis-
temas [108]. Algunos ejemplos de esta eficacia mejorada se demostraron en estudios
en los que se encapsularon los fármacos tamoxifeno, metrotexato y camptotecina
en las SLPs en el tratamiento de tumores sólidos, más concretamente, en cáncer de
mama.
3. Como transportadores específicos de fármacos al sistema nervioso central
El tamaño de partícula extremadamente pequeño que puede obtenerse de las SLPs, en
algunos casos inferior a 50 nm, podría ser beneficioso con respecto al transporte de
fármacos. Los SLPs pueden mejorar la capacidad del fármaco para penetrar a través
de la barrera hematoencefálica y es un sistema prometedor de vehiculización de
fármacos para el tratamiento de trastornos del sistema nervioso central. En un estudio
para superar el acceso limitado del fármaco 5-fluro-2’-desoxiuridina al cerebro, se
sintetizó 3’, 5’-dioctanoil-5-fluro-2’-desoxiuridina y se incorporó a SLPs. La ventaja
potencial del uso de SLPs sobre otras como las nanopartículas poliméricas viene
indicado por una menor citotoxicidad, una mayor capacidad de carga de fármacos y
la mejor escalabilidad de producción a nivel industrial [109].
4. Transporte de fármacos frente a enfermedades parasitarias
Las enfermedades parasitarias como (malaria, leishmaniasis, o tripanosomiasis) son
uno de los principales problemas en todo el mundo, sobre todo en países en vías
de desarrollo. La quimioterapia antiparasitaria es la única opción de tratamiento
para estas infecciones parasitarias, sin embargo la aparición de resistencias a los
tratamientos y la alta toxicidad de los mismos ha generado la necesidad de emplear
nanosistemas de transporte de fármacos y las SLPs han mostrado potencial en















el tratamiento de estas infecciones parasitarias [110]. Algunos ejemplos sobre
tratamientos antiparasitarios frente a la leishmaniasis se han demostrado en modelos
murinos donde el fármaco (sulfato de paromomicina) encapsulado en SLPs mejoró la
eficacia frente a L. major [111]. En el caso del tratamiento frente a la tripanosomiasis
se demostró que el empleo de una terapia combinada del fármaco α -bisabolol
encapsulado en SLPs junto a un quimioterápico, el diaceturato de diminazeno,
mejoró la eficacia antiparasitaria con respecto a los compuestos por separado en
modelos in vivo [112].
5. Tratamiento frente a enfermedades infecciosas como la tuberculosis
Las SLPs tienen una estabilidad más prolongada y una mejor eficiencia de encapsu-
lación que los liposomas y, a diferencia de las nanopartículas poliméricas, el proceso
de producción implica una cantidad mínima de disolvente orgánico. Las SLPs se han
utilizado para encapsular fármacos antituberculosos y se ha demostrado esta alta tasa
de encapsulación y una prolongada estabilidad en el tiempo [113]. Algunos fármacos
como la rifampicina, la isoniazida y la pirazinamida mostraron mejor respuesta al
disminuir la frecuencia de dosificación respecto al fármaco convencional [114, 115].
En otro estudio [116] se demostró que otro fármaco, la rifabutina, mostró una
mejor acción antimicrobiana en modelos in vivo de ratón cuando el fármaco estuvo
encapsulado en SLPs.
6. Su posible aplicación en diferentes rutas de administración
La investigación de estos nanosistemas ha ganado una gran importancia mundial
debido a que un gran número de medicamentos se formulan utilizando esta técnica.
Las SLPs se utilizan principalmente: en la vía parenteral transportando fármacos
[33], encapsulando fármacos lipofílicos con el fin de mejorar su biodisponibilidad
oral [117, 118], en la administración ocular de fármacos con el fin de mejorar su
penetración corneal y su posterior acumulación local durante más tiempo [119,120]
por vía tópica para la administración de fármacos frente a diferentes enfermedades
de la piel [121, 122] y para la administración de fármacos por vía pulmonar [123] y
rectal [124, 125].
1.5. Liposomas
Los liposomas fueron descritos por Alec Bangham a comienzos de los 1960. Son los
sistemas de transporte más estudiados para vehiculización de fármacos, principalmente
en la industria farmacéutica y cosmética. Son vesículas de forma esférica compuesta
de fosfolípidos y esteroides con un tamaño en un rango entre 50 y 450 nm [126]. Son
considerados buenos transportadores de fármacos, principalmente porque muchos de
los componentes de su estructura son similares a las membranas celulares y eso los
hace biocompatibles y biodegradables [126]. También se ha demostrado que mejoran la
estabilidad de los fármacos encapsulados, mejoran su biodistribución y permiten transportar
fármacos, tanto hidrofílicos como hidrofóbicos. Además, son flexibles y no inmunogénicos,
por lo que pueden administrarse por diferentes vías y mejoran la farmacocinética de los
fármacos, disminuyendo su toxicidad [127,128].















1.5.1. Clasificación de los liposomas
Los liposomas se pueden clasificar en base a sus métodos de preparación, al número
de bicapas lipídicas presentes en la vesícula, a su tamaño o según su carga o grupo funcional
superficial, como puede verse en la Figura 1.8. Cuando los liposomas contienen una sola
bicapa lipídica o lamela, se denominan unilaminares. Cuando su tamaño es inferior a 100
nm se conocen como unilaminares pequeños (small unilamelar vesicle, [SUV]) y cuando
su tamaño es superior a 100 nm, se conocen como vesículas unilaminares grandes (large
unilamelar vesicle, [LUV]) [129]. Por otro lado, cuando los liposomas contienen una serie
de bicapas lipídicas concéntricas, se denominan vesículas multilaminares (multilaminar
vesicles, [MLV]). Cuando una vesícula contiene varias vesículas encapsuladas dentro
de una sola bicapa, entonces se conoce como vesículas multivesiculares (multivesicular
vesicles, [MVV]).
Figura 1.8: Clasificación de liposomas según su tamaño y el número de bicapas que
presentan.
En los últimos años y con la finalidad de evitar los rápidos fenómenos de fagocitosis
de los liposomas cuando son administrados por vía i.v. y conseguir que se mantengan
en la circulación sistémica durante un período de tiempo más largo, se han desarrollado
los denominados liposomas “Stealth” o de segunda generación. En estos liposomas la
superficie es recubierta con cadenas hidrofílicas (p.ej. de polietilenglicol [PEG]) y con esta
cubierta hidrofílica consiguen escapar del RES [130], como se ha explicado anteriormente.
También se han diseñado liposomas dirigidos, conjugados con ligandos de direccionamiento
específicos. Por lo que se puede considerar una segunda clasificación de los liposomas
empleados en liberación de fármacos, en los siguientes cuatro grupos (resumidos en la
Figura 1.9) [131]:
1. Convencionales: consiste en una serie de bicapas lipídicas compuesta por colesterol
y fosfolípidos (catiónicos o aniónicos), rodeando a un espacio acuoso. En este caso,















tanto la bicapa lipídica como el núcleo acuoso pueden transportar en su interior
fármacos hidrofóbicos o hidrofílicos, respectivamente.
2. Pegilados: se incorpora polietilenglicol a la superficie del liposoma para poder
aumentar el tiempo de circulación y alcanzar el lugar de acción, ya que evita la
adsorción de proteínas.
3. Dirigidos: empleando ligandos como anticuerpos, carbohidratos y péptidos pueden
estar unidos a la propia superficie del liposoma o al extremo de las cadenas del PEG,
previamente unido a su superficie.
4. Teranósticos: es una combinación de los tres tipos anteriores, ya que pueden incorporar
fármacos y a su vez, funcionalizarse con ligandos de direccionamiento o con agentes
de imagen [132].
Figura 1.9: Clasificación de liposomas según su funcionalización superficial para la
aplicación en la administración y liberación de fármacos [133].
Los liposomas (con fosfolípidos como componente principal) han recibido mayor
atención que otros nanosistemas debido a que presentan propiedades únicas para adminis-
trar fármacos específicamente a las dianas farmacológicas. Los liposomas son vesículas
esféricas unilaminares o multilaminares formadas principalmente por fosfolípidos, ya sean
de origen vegetal o animal. Los liposomas se sintetizan formando estructuras esféricas
cerradas y compuestas de una o más bicapas concéntricas lipídicas. Por su amplia gama
de tamaños y su versatilidad debido a la naturaleza anfifílica de los fosfolípidos son unos
de los nanosistemas más estudiados y la base de muchos medicamentos aprobados en el
mercado o en fase clínica actualmente (Tabla. 1.6).
Como ya se ha explicado previamente, la administración de fármacos en estas
nanovesículas ha sido prometedora debido a características como la biocompatibilidad o su















versatilidad a la hora de encapsular compuestos de diversa naturaleza o funcionalizando
en superficie con ligandos y moléculas funcionales que les confieren propiedades para
el transporte activo de fármacos y material genético [134–136]. Como otros nanotrans-
portadores, los liposomas también presentan ciertos inconvenientes. Durante el diseño
de una formulación de administración de fármacos para mejorar la eficacia terapéutica
de los medicamentos, deben tenerse en cuenta los costes de producción, los cuales, en
el caso de lo liposomas, son altos [58, 137, 138]. De manera similar, se espera que los
liposomas de naturaleza catiónica sean altamente tóxicos cuando se requieren dosis altas
en el tratamiento, debido a un efecto de desestabilización de la membrana celular [139].
Otro inconveniente de la formulación liposomal es que hay falta de especificidad cuando
se administran por vía intravenosa. Los liposomas pueden ser eliminados por el RES
cuando está en la circulación sanguínea del organismo. Y pueden acumularse en los
órganos propios del RES, como son bazo e hígado mediante un direccionamiento pasivo. El
direccionamiento de los liposomas es un factor importante para su uso como transportador
de fármacos, y el tamaño de partícula así como, la carga superficial son importantes para su
direccionamiento in vivo [140]. En cuanto a los problemas de fabricación, la existencia de
variaciones de lote a lote, la necesidad de una esterilización extensa, un control del tamaño
de partículas, la posibilidad de presentar residuos de disolventes orgánicos o la temperatura
de almacenaje han sido motivos de preocupación en su aplicación como transportadores de
fármacos [58, 132, 138, 141].
1.5.2. Composición de los liposomas
Los fosfolípidos sonmoléculas anfifílicas que contienen un grupo de cabeza hidrofílica
o polar y dos colas lipofílicas o apolares. Su naturaleza anfifílica los hace poco solubles
en agua, a menos que se estructuren formando bicapas. Las moléculas de fosfolípidos
se autoensamblan en una suma de bicapas cuando el disolvente orgánico se elimina por
evaporación. En el proceso posterior de hidratación, las bicapas se separan muy lentamente
y si se permite que los bordes de las bicapas se fusionen a un ritmo más rápido, se forman
vesículas multilaminares. Incrementando la tasa de separación de bicapas mediante la
aplicación de campos eléctricos se pueden obtener vesículas unilaminares [142].
Como se ha explicado previamente, las propiedades de los liposomas se ven afectadas no
sólo por su composición, sino también por tamaño, carga superficial, número de lamelas,
rigidez de la bicapa, modificación de la superficie y método de preparación [133]. Una
de las características de los fosfolípidos que afecta a la formación del liposoma, es la
temperatura de transición de los fosfolípidos (TC). Dicha temperatura es a la que los
fosfolípidos cambian de estado gel a cristal-líquido [143]. La TC depende de la longitud de
las cadenas de ácidos grasos y de su grado de saturación [144–146]. También determina la
fluidez y la permeabilidad de las bicapas del liposoma. De hecho, a temperaturas inferiores
a TC los fosfolípidos (fase gel), presentan baja fluidez y baja permeabilidad. Por el contrario,
a temperaturas superiores a TC, los fosfolípidos están en fase cristal-líquido, mostrando
mayor fluidez en sus cadenas. La longitud de las cadenas o la presencia de dobles enlaces
también modifican la TC. Por lo tanto, el conocimiento de esta transición de fase puede
utilizarse para modular el comportamiento de las bicapas lipídicas, aspecto que se ha
aprovechado para mejorar características como la agregación de liposomas o la liberación
de fármacos. Otro aspecto destacable es que las modificaciones de las regiones polares
y no polares de los fosfolípidos naturales han permitido crear una amplia variedad de
fosfolípidos sintéticos, que han demostrado ser más estables que los de origen natural [147].































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































Por otro lado, los liposomas pueden presentar carga superficial positiva, negativa o
neutra. La carga superficial puede afectar a propiedades como la estabilidad, la farmacoci-
nética, la biodistribución de los liposomas, así como la captación celular. Los fosfolípidos
cargados negativamente, como el 1,2-Dimyristoyl-sn-glycero-3-phospho-rac-(1-glycerol)
sodium salt (DMPG) o dioleoyl phosphatidylserine (DOPS), son reconocidos por los macró-
fagos y entran en la célula por endocitosis a un ritmomás rápido que los fosfolípidos neutros,
como hydrogenated soybean phosphatidylcholine (HSPC) y 1,2-dioleoyl-sn-glycero-3-
phosphoethanolamine (DOPE), dando lugar a un tiempo de circulación más corto. Una
pequeña carga negativa puede estabilizar los liposomas neutros aumentando las fuerzas
electroestáticas repulsivas, que afectan al mecanismo de captación fagocítica dependiente
de la agregación [133]. Por otro lado, los liposomas catiónicos interactúan con proteínas
plasmáticas que mejoran la captación por parte del sistema fagocítico, promoviendo el
aclaramiento por el pulmón, hígado o bazo. Además, la captación de liposomas con una
carga positiva parece ser mucho mayor que la de los liposomas negativos. Por este motivo,
los liposomas cargados negativamente son más comunes en la mayoría de las formulaciones
de liposomas aprobadas por la FDA [143,148,149].
El colesterol tiene un papel importante en la preparación y las propiedades químicas
de los liposomas. Esta molécula se acomoda junto a la cadena de fosfolípidos, con su grupo
hidroxilo cerca de la región hidrofílica y sus anillos aromáticos paralelos a la cadena de
ácidos grasos dentro de la bicapa, debido a interacciones hidrofóbicas. El colesterol, por
tanto, disminuye la fluidez y la permeabilidad al agua debido al aumento de la rigidez
mecánica de las bicapas [146,150,151]. Varias formulaciones liposomales clínicamente
aprobadas, que incorporan colesterol ya están en el mercado. El colesterol actúa como
estabilizador de las bicapas lipídicas: en su ausencia, los liposomas a menudo interactúan
con proteínas, incluida la albúmina, transferrina, macroglobulina y lipoproteínas de alta
densidad. Tal interacción desestabiliza la estructura de los liposomas y, en consecuencia,
disminuye su capacidad como sistemas de administración de fármacos [150, 152, 153].
El colesterol también es crucial para la estabilidad estructural de las membranas de los
liposomas frente al estrés ambiental intestinal [133].











1.5.3. Técnicas de síntesis de los liposomas
Los liposomas se preparan mediante diferentes técnicas. La combinación de fosfolí-
pidos con medio acuoso es el requisito básico en los métodos de preparación.















Existen varios métodos convencionales de fabricación de liposomas. La diferencia
entre los diversos métodos de síntesis es la forma en que los lípidos eliminan los disolventes
orgánicos y luego se redispersan en medios acuosos. Estos métodos son fáciles de realizar,
sin embargo, estas técnicas requieren grandes cantidades de solvente orgánico, que son no-
civos, tanto para el medio ambiente como para la salud humana, requiriendo la eliminación
completa del solvente orgánico residual. Además, estos métodos convencionales consisten
en muchos pasos para la homogeneización del tamaño y consumen una gran cantidad de
energía que no es rentable para la producción de liposomas a gran escala [154].
Todos los métodos de preparación de los liposomas involucran las siguiente etapas:
1. Eliminación del disolvente orgánico de la fase lipídica.
2. Dispersión del lípido en medio acuoso.
3. Purificación de los liposomas obtenidos.
La elección correcta del método de preparación de liposomas depende de los si-
guientes parámetros: 1) las características fisicoquímicas del compuesto a encapsular y
las de los componentes del liposoma; 2) la naturaleza del medio en el que se dispersan
las vesículas lipídicas; 3) la eficiencia de encapsulación de la molécula que se quiere
cargar en el liposoma; 4) la vía de administración y la diana terapéutica; 5) el tamaño
y polidispersión de las vesículas para la aplicación prevista y 6) la reproducibilidad de
lote a lote y posibilidad de producción a gran escala de productos liposomales seguros y
eficientes [155]. Los liposomas se fabrican en su mayoría utilizando varios procedimientos
en los que los materiales solubles en agua (hidrófilos) quedan atrapados, utilizando una
solución acuosa de estos materiales o mediante la adición de fármaco/solución en alguna
etapa durante la fabricación de los liposomas. Los materiales solubles en lípidos (lipófilos)
se solubilizan en la solución orgánica del lípido constitutivo y luego se evaporan formando
una película de lípidos que contiene el fármaco seguido de su hidratación. Estos métodos
implican la carga de los fármacos antes o durante el procedimiento de fabricación (carga
pasiva). Sin embargo, cierto tipo de compuestos con grupos ionizables o aquellos que
presentan solubilidad tanto en lípidos como en agua (moléculas anfipáticas), pueden
introducirse en los liposomas después de su formación (carga activa) [156].
Las técnicas de carga pasiva incluyen tres métodos diferentes como puede observarse
en la Figura 1.10. Dentro de los métodos de dispersión mecánica, el método de hidratación o
método Bangham es de los más empleados. Cuando se preparan liposomas con composición
mixta de lípidos, los lípidos primero deben disolverse y mezclarse en un solvente orgánico
para asegurar una mezcla homogénea de los mismos. Por lo general, este proceso se lleva a
cabo utilizando cloroformo o mezclas de cloroformo y metanol. La intención es obtener
una solución para mezclar completamente los lípidos. Una vez que los lípidos se mezclan
completamente en el disolvente orgánico, éste se elimina para producir una película de
lípidos. Estos lípidos pueden almacenarse liofilizados para su posterior hidratación. La
hidratación de la película lipídica se logra simplemente agregando un medio acuoso a
la capa lipídica y agitando. La temperatura del medio hidratante debe estar por encima
de la temperatura de transición gel-cristal líquido (TC) del lípido. Después de la adición
de la solución acuosa, la suspensión de lípidos debe mantenerse por encima de la TC















durante el período de hidratación. Los procesos de mezcla o agitación vigorosa son muy
recomendables en esta etapa. También se recomienda que la suspensión de vesículas repose
durante 12 horas antes de reducir el tamaño porque facilita el proceso de formación de
las vesículas y mejora la homogeneidad del mismo. El producto obtenido tras esta fase de
hidratación corresponde a liposomas MLV. Una vez que se ha producido una suspensión de
liposomas hidratada y estable, las partículas pueden reducirse de tamaño mediante una
variedad de técnicas, que incluyen sonicación o extrusión [157].
Figura 1.10: Diferentes métodos de síntesis de liposomas [138].
1.5.4. Encapsulación de fármacos en los liposomas
La eficiencia de encapsulación del fármaco, en condiciones estériles, la retención
del fármaco, la facilidad de preparación y reproducibilidad de dicho proceso, así como
la estabilidad de los liposomas y la rentabilidad, dependen de la selección del método de
encapsulación del fármaco en liposomas. Del mismo modo que ocurre con las SLPs, hay
formas diferentes de incorporar fármacos a los liposomas que se conocen como métodos de
carga de fármacos pasivos y activos. En el método de encapsulación pasiva los fármacos
quedan atrapados en liposomas durante su preparación, mientras que en el caso del método
de carga activa, los fármacos se cargan en las vesículas intactas [158].















Encapsulación pasiva del fármaco
La encapsulación del fármaco en los liposomas mediante técnicas pasivas depende
de la capacidad de los liposomas para capturar un volumen específico de la fase acuosa
que contiene los fármacos o solutos disueltos durante la formación de vesículas [158]. En
el caso de fármacos hidrofílicos, la eficiencia de encapsulación después del tratamiento
pasivo es proporcional al volumen acuoso encerrado por las vesículas, que a su vez depende
de la concentración de fosfolípidos de la dispersión, el número de lamelas y la morfología
de las vesículas. La eficacia del atrapamiento (generalmente <30%) está limitada por la
solubilidad del fármaco. Por otro lado, los fármacos solubles en agua que tienen funciones
de amina protonizables pueden ser atrapados activamente empleando gradientes de pH,
lo que puede resultar en una eficiencia de encapsulación cercana al 100% [159]. Los
fármacos hidrofóbicos interactúan con la bicapa fosfolipídica, por lo que la eficiencia de
encapsulación depende de la selección de fosfolípidos y sus concentraciones, lográndose en
muchos casos, altas tasas de encapsulación [156]. Los parámetros morfológicos no afectan
a la eficiencia de encapsulación del fármaco. Mediante la técnica de encapsulación pasiva,
los fármacos solubles en agua quedan atrapados dentro de la fase acuosa del liposoma,
mientras que los fármacos lipídicos quedan atrapados en las paredes de la bicapa (fase
lipídica) del liposoma. Las sustancias anfifílicas quedarán atrapadas de tal manera que la
parte lipofílica se incrustará entre los fosfolípidos liposomales, mientras que la porción
soluble en agua estará ubicada en la fase acuosa liposomal.
Encapsulación activa del fármaco
Para la encapsulación activa del fármaco, las vesículas liposomales vacías ya
preparadas se mezclan con una solución concentrada de fármaco. Después de la incubación,
los fármacos se distribuyen en los liposomas mediante un proceso de difusión. Este método
es ventajoso ya que la bicapa de fosfolípidos tiene un alto grado de permeabilidad para
la difusión de los fármacos y, por tanto, el alto nivel de atrapamiento se produce en un
tiempo razonable. Los fármacos penetran en las vesículas a través de las bicapas lipídicas
siguiendo un gradiente de concentración hasta llegar al equilibrio entre el medio circundante
y el interior de las vesículas [158]. Durante este método, los fármacos solubles en agua
interactúan con los grupos de fosfolípidos de la cabeza polar y son secuestrados por los
liposomas. La cantidad de fármaco hidrófobo que puede entrar en un liposoma depende de
la permeabilidad del lípido de la bicapa y, como resultado, la formulación de liposomas
para esta clase de fármacos cambia sustancialmente de un compuesto a otro. En el caso
de los fármacos anfifílicos, es difícil que permanezcan dentro de los liposomas, ya que
pueden penetrar rápidamente a través de las bicapas. El método tiene varias ventajas, ya
que la sustancia activa no está presente durante la preparación de los liposomas, por lo
tanto, las precauciones de seguridad que deben tomarse cuando se manipulan fármacos
tóxicos puede minimizarse. La desventaja de este método es que está restringido a una
pequeña gama de fármacos que se comportan como bases o ácidos anfipáticos débiles y
pueden penetrar bicapas, pero no al estado acuoso [158,160].















1.5.5. Caracterización de los liposomas
Para un control de calidad adecuado de las formulaciones liposomales, deben
caracterizarse extensamente tanto después de su preparación como tras su almacenamiento.
Para aplicaciones de liposomas en campos analíticos y bioanalíticos, las principales
características deben incluir la determinación de la morfología, diámetro medio, índice
de polidispersión, eficiencia de encapsulación y lamelaridad. Otros parámetros a tener en
cuenta son la carga superficial a través de la medición del potencial zeta o las transiciones
de fase a través de la técnica calorimetría diferencial de barrido (DSC).
1.5.6. Características de los liposomas
Como se ha mencionado anteriormente para las SLPs, los liposomas también
presentan ventajas que se resumen a continuación:
1. Biodisponibilidad mejorada
Los avances en el diseño de liposomas está dando lugar a nuevas aplicaciones para la
entrega de productos biotecnológicos, por ejemplo, oligonucleótidos, genes clonados
y proteínas recombinantes. Diversos estudios definen la viabilidad de formular una
amplia gama de fármacos administrados en liposomas, lo que frecuentemente resulta
de una actividad terapéutica mejorada y/o una toxicidad reducida en comparación
con el fármaco libre. Algunos ejemplos incluyen formulaciones liposomales de
ácido trans-retinoico [161, 162] y daunorrubicina [163, 164], que ha recibido la
aprobación de la FDA como tratamiento de primera línea del sarcoma de Kaposi
avanzado relacionado con el SIDA (Tabla 1.6). Otros ejemplos de formulaciones
liposomales donde se ha mejorado la biodisponibilidad de fármacos son, por ejemplo,
la encapsulación de la vincristina, la doxorrubicina y la anfotericina B [165]. Por otro
lado, la versatilidad de los liposomas permite administrar fármacos como soluciones
(coloidales) [166], aerosoles [167] o en formas farmacéuticas (semi) sólidas, como
cremas y geles [168].
2. Transporte pasivo
Para el funcionamiento adecuado y eficiente de la administración de fármacos, éstos
deben poder permanecer en la circulación sistémica durante un período prolongado
de tiempo. Al igual que ocurría con las SLPs, los liposomas convencionales también
se eliminan rápidamente del cuerpo a través del RES. Para mejorar este problema se
desarrollaron los liposomas de segunda generación. Debido a su tamaño nanométrico,
los liposomas que no son capturados por el RES, pueden llegar al lugar de acción de
manera pasiva mediante el efecto de permeabilidad y retención aumentada (EPR)
[169,170]. Este efecto se relaciona con la extravasación mejorada de macromoléculas
en infartos, regiones de inflamación y tejidos tumorales debido a la presencia de
vasculaturas con huecos y fisuras (Fig. 1.11) [132, 156]. Los liposomas tienden a
acumularse más en sitios como el hígado y el bazo. Este hecho es importante si la
diana farmacológica de estos nanosistemas se encuentra en estos órganos, aunque en
el caso del cáncer esto puede conducir a un retraso en la eliminación de fármacos
lipofílicos.















Figura 1.11: Transporte pasivo y activo de los nanosistemas transportadores de fármacos
hacia un tumor por efecto EPR.
3. Direccionamiento activo
Además del direccionamiento pasivo, se pueden emplear estrategias de transporte
activo de fármacos para obtener tratamientos terapéuticos rápidos. Para este propósito,
se requiere que los nanosistemas de entrega activos sean eficientes en la unión
específica a una célula o tejido determinado como ya se ha explicado anteriormente.
Las formulaciones liposomales se han estudiado ampliamente para dirigirse a
ciertas células específicas o dianas farmacológicas, utilizando ligandos específicos
funcionalizados en el nanotransportador o receptores presentes en los tejidos y células
diana (Fig.1.11). La administración activa de formulaciones liposomales utiliza,
principalmente, ligandos acoplados químicamente expresados en las membranas de
los liposomas. El desarrollo de un sistema de transporte requiere un conocimiento
profundo sobre el tejido de destino, una vez superados varios obstáculos, para
garantizar la entrega del fármaco en concentraciones terapéuticas. Cuando los
liposomas con ligandos específicos en superficie acceden a las dianas farmacológicas,
se produce la unión específica entre ligando y receptor y, posteriormente, dichos
ligandos se internalizan en células y tejidos donde ejercerán su función.
1.5.7. Aplicaciones de los liposomas
Algunos ejemplos de aplicaciones donde se emplean liposomas como transportadores
de fármacos son [137]:
1. En el tratamiento frente al cáncer
El transporte de quimioterápicos en liposomas utilizados en el tratamiento de cáncer
mejora características del fármaco como la farmacocinética y la farmacodinámica.
Los liposomas pueden dirigir un fármaco al lugar de acción aumentando su eficacia















terapéutica. La encapsulación de fármacos antineoplásicos dentro de los liposomas
no sólo permite su acumulación en el sitio del tumor sino que la presencia de la
bicapa de fosfolípidos previene al fármaco de posibles procesos degradativos antes
llegar al tumor y a su vez, minimiza la exposición del mismo a los tejidos sanos.
Como resultado, reduce la toxicidad de los tratamientos frente al cáncer [171, 172].
2. Transporte de fármacos frente a enfermedades bacterianas y parasitarias
La leishmaniasis conforma un grupo de enfermedades endémicas causadas por
el parásito del género Leishmania spp. y como se ha explicado anteriormente,
los fármacos presentan una elevada toxicidad y han comenzado a documentarse
casos de resistencias. Los liposomas pueden emplearse para transportar estos
fármacos, ya que debido a su captación por el RES, llegan a acumularse dentro
del macrófago, célula diana de infecciones bacterianas y parasitarias, como la
leishmaniasis. Esta acumulación dentro del macrófago permite la liberación del
fármaco in situ, disminuyendo la toxicidad de los tratamientos [173,174]. Uno de los
ejemplosmás relevantes es la formulación liposomal de anfotericina B comercializada
como Ambisome® que ha demostrado una mayor eficacia terapéutica cuando ha ido
vehiculizada en liposomas. Otros estudios han encapsulado miltefosina, sulfato de
paramomicina y antimoniato de meglumina, demostrando una eficacia del 90% en
modelos murinos [175]. En otro estudio, los liposomas fueron funcionalizados con
ligandos (manosa y N-acetilgalactosamina-4-sulfatasa) que permiten la interacción
con receptores presentes en el macrófago, desencadenando el reconocimiento,
activación y posterior endocitosis de estos nanosistemas [174].
3. Como adyuvante en vacunas
Como se ha explicado previamente, los liposomas son captados rápidamente por los
macrófagos, empleando esta capacidad para la vacunación y activación de estas célu-
las. En inmunología, desde la primera aplicación de los liposomas como adyuvantes
en vacunas por el estudio de Allison y Gregoriadis [176], los antígenos encapsulados
en liposomas se han desarrollado para la producción de anticuerpos. A día de hoy, los
liposomas se utilizan como adyuvantes inmunológicos mostrando eficacia enmodelos
experimentales frente a infecciones virales, bacterianas, parasitarias e incluso frente
a tumores [128,177]. Aunque en la actualidad, dentro de los candidatos desarrollados
como posibles vacunas frente a la Covid-19, los nanosistemas lipídicos empleados
son SLPs, los liposomas catiónicos también podrían usarse para aplicaciones de
vacunas basadas en ARNm, como el agente de transfección ampliamente utilizado,
lipofectamina compuesta de (N-(1-(2,3-dioleil oxi) propil)-N-(2-(espermina carboxa-
mido)) trifluoroacetato de etil) -N, N-dimetilamonio (DOSPA) y (DOPE) [107]. En
particular, un estudio reciente informó sobre una vacuna de ARNm de melanoma.
El sistema optimizado de administración de ARNm codificó varios antígenos de
cáncer para inducir fuertes respuestas de células T específicas de antígeno, lo que
condujo a la regresión del tumor. Estos hallazgos indicaron que la vacunación con
ARN-Liposomas es una inmunoterapia potente en pacientes con melanoma [178].
4. Vehiculización de antimicrobianos
Los liposomas aumentan el efecto de los antimicrobianos por dos razones principales:
porque su naturaleza lipídica, que recubre a fármacos de naturaleza hidrofílica, permite
la entrada de estos fármacos en las células de forma más eficaz y rápida, mejorando
la eficacia terapéutica del mismo y en segundo lugar, protegen el antimicrobiano de















fenómenos de degradación enzimática. Este hecho es de gran importancia en el caso
de penicilinas y cefalosporinas que pueden verse degradadas por el efecto de las
enzimas beta-lactamasas, producidas por ciertos microorganismos [167,179].
5. El empleo de liposomas en Biotecnología
Los liposomas pueden transportar no solo fármacos, sino también material genético
debido a su naturaleza lipídica, muy similar a los componentes de las membranas
celulares [180].
6. Empleo de liposomas en técnicas de diagnóstico
Además del área terapéutica, los liposomas también son efectivos en el área de
diagnóstico, mediante la encapsulación de agentes de contraste y el posterior empleo
de técnicas de resonancia o de imagen [181].
7. Aplicación en la industria cosmética
En el campo dermatológico y cosmético, los liposomas son utilizados por presentar
características como una alta penetración y difusión de principios activos, transporte
de estos de forma específica, un control en la liberación de los mismos, mayor
estabilidad de principios activos, reducción de efectos secundarios no deseados y alta
biocompatibilidad. Entre sus aplicaciones se encuentra su empleo como agentes con
alta capacidad de hidratación [182] o para el transporte de fármacos en el tratamiento
de trastornos asociados a los folículos pilosos, como el acné [183].
8. Aplicación en la industria alimentaria
Los liposomas se han empleado para desarrollar nuevos sabores, controlar su
liberación, mejorar el color de los alimentos y modificar la textura de estos. Diversos
estudios han demostrado que agregar proteasas al queso reduce el coste y el tiempo
de preparación de éste [184]. También se han empleado para encapsular enzimas con
el objetivo de estabilizar procesos de fabricación y de conservación de alimentos.
1.6. Tratamiento del cáncer metastásico empleando
la Nanomedicina
1.6.1. Cáncer metastásico
Según la Organización Mundial de la Salud (OMS), el cáncer es la segunda causa de
muerte en el mundo, con una tasa de 9,6 millones de muertes en 2018, es decir, una de cada
seis muertes se debe al cáncer. La palabra cáncer es un término muy amplio que abarca
un conjunto de síndromes que presentan diferente etiología, desarrollo y pronóstico. Sin
embargo, todos ellos tienen algo en común: se produce un descontrol de la proliferación
celular de manera anárquica y progresiva. Existen unas características distintivas del cáncer
conocidas como hallmarks que permiten comprender las complejidades de esta enferme-
dad [185]. Detrás de estas “señas de identidad” se encuentra la inestabilidad del genoma.
Existen muchos tipos de cáncer, pero todos tienen su origen cuando células normales
sufren mutaciones. Estas mutaciones pueden ser responsables de que una célula empiece
a multiplicarse sin control, otras mutaciones agravan el problema, p.ej. haciendo que las















células tumorales eludan al sistema inmune, en algunos casos, engañando al organismo para
evitar la respuesta inmune debido a que las células cancerosas son versiones mutantes de las
propias células, por lo que el sistema inmune no suele considerarlas foráneas o reclutando
a las células inmunes para acelerar el proceso canceroso [186]. Estas mutaciones también
pueden atraer hacia sí nuevos vasos sanguíneos, creando una red de ellos para el suministro
de nutrientes y oxígeno. Este proceso se conoce como angiogénesis y se desencadena por
situaciones de hipoxia y acidosis en el tumor [187]. Otro de los problemas que pueden
agravar el cáncer es cuando se produce la invasión de órganos vecinos por células tumorales
al difundirse por el organismo, a este proceso se le conoce comometástasis (Fig. 1.12) [188].
Diversos estudios han demostrado que, en distintos tipos de tumores primarios, existen
diversas poblaciones celulares que evolucionan de forma totalmente independiente. Por
ejemplo, se ha observado que los procesos de metástasis de muchos pacientes, proceden de
poblaciones celulares tumorales minoritarias que se desarrollaron en estadios tempranos de
la enfermedad. Esta heterogeneidad característica de las células que conforman un tumor
podría explicar la escasa eficacia de las terapias actuales contra el cáncer a largo plazo [189].
Esta pequeña población dentro del tumor primario, adquiere las mutaciones necesarias
como para poder invadir tejidos circundantes y tejidos distantes, produciendo metástasis.
Se sabe que cuando las células normales pierden el contacto con la matriz extracelular
o las células vecinas, mueren por anoikis, una forma de muerte celular programada. Sin
embargo, las células tumorales han desarrollado mecanismos para resistir a este proceso y
sobrevivir mientras viajan a través de los sistemas circulatorio y linfático [190].
Figura 1.12: Desarrollo de un cáncer metastásico.
A pesar de que la metástasis es la principal causa del fracaso de la terapia del cáncer
y de su mortalidad, sigue siendo poco conocida. En pacientes con cáncer, diariamente
son liberadas grandes cantidades de células cancerosas a la circulación, sin embargo, los
estudios de melanoma en modelos animales sugieren que <0,1% de esas células tumorales
son capaces de desarrollar una metástasis [191]. El desarrollo de una metástasis requiere
de unos determinados pasos o sucesos que pueden esquematizarse de la siguiente manera:















1. Invasión a través de la membrana basal y las células estromales.
2. Intravasación en la vasculatura tumoral con la entrada de las células cancerosas a la
luz de los vasos sanguíneos o linfáticos.
3. Supervivencia de las células en circulación.
4. Extravasación al parénquima de los órganos distantes.
5. Supervivencia ymanipulación demicroambientes extraños formandomicrometástasis
que más tarde pueden convertirse en macrometástasis clínicamente relevantes, a esta
última etapa se le conoce como colonización [191].
Como se ha explicado, la formación de la metástasis implica una cascada de sucesos
para los cuales los mecanismos subyacentes aún no se conocen bien. Sin embargo, se
conoce que durante la cascada metastásica, las células cancerosas interactúan estrechamente
con el sistema inmunológico, tanto en el microambiente del tumor como a nivel sistémico.
La diafonía entre el cáncer y las células inmunes agrega más complejidad al proceso de la
formación de metástasis, pero al mismo tiempo abre nuevas oportunidades terapéuticas para
los pacientes con cáncer. El tratamiento actualmente puede ayudar a prolongar las vidas de
algunas personas con cáncer metastásico. Aunque, en general, el objetivo del tratamiento
frente al cáncer metastásico consiste en aliviar los síntomas o controlar su crecimiento.
Los tumores que desarrollan metástasis pueden causar un grave daño en el funcionamiento
del organismo, y la mayoría de la gente que muere por cáncer es debido a la enfermedad
metastásica. Por lo que, el cáncer metastásico es uno de los mayores desafíos en la te-
rapia del cáncer, causante de más del 90% demuertes relacionadas con el cáncer [191–194].
Actualmente, el tratamiento del cáncer implica el uso de una combinación de cirugía,
radioterapia, quimioterapia e inmunoterapia. Normalmente, después de la extirpación
quirúrgica del tumor, se requiere radiación y quimioterapia para erradicar cualquier re-
miniscencia de células o tejidos tumorales que minimicen o anulen la reaparición de
la enfermedad. El arsenal terapéutico actual de quimioterápicos es muy variado, los
agentes alquilantes (platinos, derivados de la mostaza nitrogenada, oxazofosforinas), los
antibióticos citotóxicos (antraciclinas, bleomicina, mitoxantrona), los antimetabolitos
(análogos de pirimidina, antifolatos), los derivados de plantas (alcaloides de la vinca,
taxanos) o los inhibidores de la topoisomerasa (inhibidores de topoisomerasa-I, Inhibidores
topoisomerasa-II), son algunos ejemplos de los fármacos comercializados contra el cáncer.
Todos estos fármacos tienen en común que actúan inhibiendo la división celular de las
células cancerosas. Desafortunadamente, estos medicamentos tienen baja especificidad,
una ventana terapéutica estrecha y toxicidad a dosis altas. Esto supone un inconveniente en
muchos tratamientos porque, en su mayoría, estos se administran cerca de la dosis máxima
tolerada [195]. Estos problemas han llevado a una aplicación limitada de estos fármacos
y, en consecuencia, a un aumento constante por explorar nuevas formas de administrar
quimioterápicos, ya sean de última generación u otros más antiguos que hayan pasado a
ser de segunda línea de tratamiento, o directamente, hayan dejado de emplearse. En los
últimos años a pesar del progreso en el desarrollo de nuevas sustancias activas, terapias
dirigidas y regímenes combinados, el tratamiento frente al cáncer metastásico es todavía
muy pesimista, en la mayoría de los casos con una mejora en la supervivencia de unos
meses como máximo [192,196–199].















Otra estrategia que se está empleando en el tratamiento del cáncer es el uso de
inmunoterapia. Dentro de este campo, la aplicación de anticuerpos monoclonales (mAb)
a la oncología se inició con la introducción y aprobación de bevacizumab (Avastin), un
anti-factor de crecimiento endotelial vascular, y de cetuximab (Erbitux), un factor de
crecimiento anti-epidérmico. En combinación con los regímenes de quimioterapia estándar,
bevacizumab prolonga significativamente la supervivencia de los pacientes con cánceres
metastásicos de colon, mama y pulmón. Cetuximab, usado solo o con quimioterapia de
rescate, produce respuestas antitumorales clínicamente significativas en pacientes con
cánceres de colon y recto resistentes a la quimioterapia. Además, se ha demostrado que
el anticuerpo anti-HER2/rastuzumab (Herceptin), en combinación con la quimioterapia
adyuvante estándar, reduce las recaídas y prolonga la supervivencia en pacientes de alto
riesgo después de la terapia local frente al cáncer de mama [200]. Por otro lado, también se
encuentran los conjugados anticuerpo-fármaco que son inmunoconjugados compuestos
por un anticuerpo monoclonal unido a un fármaco citotóxico. Este sistema está diseñado
para entregar selectivamente el fármaco a las células cancerosas. Hasta la fecha, cinco
inmunoconjugados han recibido aprobación en el mercado y más de 100 están siendo
investigados en varias etapas de desarrollo clínico [201,202]. La quimioterapia presenta
problemas por falta de especificidad sobre células tumorales o problemas de resistencias.
La resistencia a múltiples fármacos (MDR, del inglés multidrug resistance) en los cánceres
sigue siendo la principal causa del fracaso de la quimioterapia en más del 90% de los
tumores. Los mecanismos más comunes de la MDR en el cáncer incluyen principalmente:
el aumento del efecto de bomba de flujo de los transportadores ABC sobreexpresados, la
reparación mejorada del daño del ADN inducido por fármacos, la apoptosis bloqueada, la
modificación metabólica y desintoxicación. Hasta ahora, las sobreexpresiones de tres trans-
portes ABC típicos, glicoproteína-P (P-gp), proteínas de resistencia a múltiples fármacos
(MRP, del inglés multidrug resistance protein) y proteína de resistencia al cáncer de mama
(BCRP, del inglés breast cancer resistance protein), se han reconocido como las causas
más comunes de MDR en el cáncer [203].
Ante este problema los nanotransportadores de fármacos han demostrado ya en el
pasado un enorme potencial para la administración eficaz de fármacos en el tratamiento de
diversas enfermedades, incluido el cáncer [60]. Tras muchos estudios, se ha observado que
la vehiculización de quimioterápicos en nanosistemas presenta muchas ventajas respecto
al tratamiento con quimioterapia convencional en aspectos como una disminución de los
efectos adversos, menor resistencia al fármaco y un mejor cumplimiento del régimen
terapéutico por el paciente. A continuación, se van a detallar algunos estudios que han
mostrado mejores resultados en el tratamiento frente al cáncer metastásico.
1.6.2. Nanosistemas de transporte de fármacos frente al cáncer
metastásico
De entre los tipos de cáncer que existen, el melanoma representa solo el 4% de
todos los cánceres de piel y causa el mayor número de muertes relacionadas con el cáncer
de piel a nivel mundial. La incidencia de melanoma cutáneo primario ha aumentado
constantemente y se duplica cada 10-14 años [204]. El melanoma surge de la aparición de
mutaciones genéticas en los melanocitos, las células productoras de pigmento. Una vez
que esta enfermedad se convierte en metastásica, el pronóstico es muy pesimista. Por lo















tanto, la identificación temprana de este cáncer es crucial para el éxito del tratamiento
del paciente, aunque la eficacia de estos tratamientos puede verse disminuida debido al
desarrollo de diversos mecanismos de resistencia. [205].
Entre las terapias convencionales para el melanoma, que incluyen cirugía y radio-
terapia, la quimioterapia suele tener un papel importante que desempeñar. Dacarbazina
y temozolomida son los dos fármacos que se utilizan específicamente contra el melano-
ma, aunque como terapia única han mostrado una eficacia deficiente [206]. Además las
células de melanoma exhiben resistencia intrínseca a la quimioterapia a través de varios
mecanismos [207]. Surge así una alternativa terapéutica que actúa potenciando la respuesta
inmune contra este cáncer de piel [208], la inmunoterapia. Los inmunoestimuladores más
utilizados para el tratamiento de melanoma son: la interleucina-2 (IL-2), el interferón
(IFN)-α, el ipilimumab (es un anticuerpo monoclonal que bloquea los receptores CTLA-4)
y la timosina α-1 [209]. Pese a los diferentes tratamientos, la naturaleza altamente resistente
del melanoma hace que se requieran terapias dirigidas específicamente que actúen frente a
los mecanismos de aparición del melanoma y su progresión. Entre ellos encontramos los
inhibidores de BRAF que inducen una rápida regresión de la metástasis y los inhibidores
de MEK, otro gen de la misma cascada de señalización [204]. Las principales limitaciones
en el uso de inhibidores de BRAF son el desarrollo de resistencia en casi todos los casos y
la toxicidad asociada con la inhibición de BRAF [210].
La terapia combinada es la estrategia más común para tratamiento del melanoma
en estos días debido a la naturaleza agresiva de este cáncer y el efecto insuficiente pro-
ducido por fármacos quimioterapéuticos cuando se usan solos. La dacarbazina puede ser
combinado con otros fármacos citotóxicos como cisplatino o nitrosoureas. La combinación
de inhibidores de BRAF y MEK también se emplean en pacientes con melanomas que
presentan mutaciones BRAF. Esto se debe principalmente al desarrollo de resistencias con
el uso de inhibidores de BRAF como agente único [206].
A pesar de los rigurosos esfuerzos en el campo del tratamiento del melanoma, este
cáncer sigue siendo un importante desafío para la salud por su carácter resistente y agresivo.
Varios tipos de nanopartículas y nanovesículas se han explorados para sus aplicaciones en
el tratamiento, ya sea como vehiculizadores de fármacos o como agentes con actividad
antineoplásica intrínseca. El empleo de nanotubos de carbono [211], nanopartículas de
cobre [212], nanopartículas de oro [213, 214], nanoemulsiones [215] y nanosistemas
lipídicos [216,217] han mostrado una mejora en la eficacia terapéutica tanto en modelos in
vitro como in vivo [206].
Por otro lado, el cáncer de pulmón es la causa más frecuente de muerte relacionada
con el cáncer en todo el mundo. A pesar de los avances en técnicas de detección precoz y
mejora significativa de los procedimientos quirúrgicos, la tasa de supervivencia del cáncer
de pulmón sigue siendo muy baja [218]. En muchos casos esto es debido a que uno de
los principales problemas de este cáncer es que, en el momento del diagnóstico, el tumor
ya se ha diseminado a los ganglios linfáticos, agravando el pronóstico del paciente [219].
Debido al conocido papel del sistema linfático en la propagación de las células tumo-
rales [220, 221], el empleo de nanovehiculizadores de fármacos, no sólo al tumor sino















también a los ganglios linfáticos, se ha visto como una estrategia terapéutica para controlar
la diseminación metastásica y reducir la toxicidad sistémica en estos casos. En este sentido,
varios estudios ya han mostrado la capacidad de diferentes nanotransportadores, incluidas
micelas [144, 222, 223], nanopartículas [224–226] y nanocápsulas [227], de mejorar la
administración de medicamentos contra el cáncer a los nódulos linfáticos. Los resultados
de estos estudios han subrayado la eficacia terapéutica mejorada del fármaco contra el
cáncer cuando son transportados en nanosistemas, en comparación con las correspondientes
formas farmacéuticas convencionales. Además, el conocimiento generado en este campo ha
propiciado la conclusión de que el tamaño de las partículas y la hidrofilia de la superficie
pueden influir en la distribución de los nanosistemas en el tejido linfático [228]. Es decir,
los estudios han demostrado que los nanotransportadores con un tamaño de partícula
cercano a 100 nm, potencial zeta negativo [229] y una superficie hidrófila [221, 230]
pueden migrar a través del intersticio y acumularse en los ganglios linfáticos después de
la administración subcutánea (s.c.). También se ha demostrado que tras la administración
i.v., los nanosistemas de muy pequeño tamaño de partícula (generalmente menos de 100
nm) pueden extravasarse del torrente sanguíneo al intersticio y ser drenados por el sistema
linfático [222, 231]. En este contexto, el grupo de Borrajo y cols. [232] desarrollaron
nanocápsulas de ácido poliglutámico (PGA)-PEG, con capacidad para encapsular fármacos
hidrófobos como el docetaxel y con una afinidad potencial por el sistema linfático. Después
de la administración intravenosa a ratones, estas nanocápsulas condujeron a un aumento en
la eficacia de los fármacos asociados, junto con una reducción de su toxicidad sistémica,
en comparación con las correspondientes formulaciones control en un modelo de cáncer de
pulmón metastásico. Este mismo grupo demostró que las nanocápsulas de PGA-PEG de
100 nm se acumularon en los ganglios linfáticos más rápido que los nanosistemas de mayor
tamaño (200 nm) tras la administración s.c.
1.6.3. Vehiculización de antineoplásicos en partículas sólidas lipídicas
Tras analizar diversos estudios donde los nanotransportadores de fármacos han
mostrado su potencial eficacia frente a tumores metastásicos, uno de los nanosistemas más
investigados en los últimos años, los nanosistemas sólidos lipídicos también han mostrado
ser potencialmente útiles frente a los procesos metastásicos. En apartados anteriores ya se
ha hablado de las ventajas que presentan los nanosistemas basados en lípidos frente a otros
transportadores. Las SLPs y los NLCs son formas comunes de partículas lipídicas utilizadas
en el tratamiento del cáncer y han demostrado una mejora en el perfil farmacocinético
de muchos fármacos. Esto se ha documentado también en el cáncer, con una mayor
acumulación específica de estos nanosistemas en el tumor y una biodistribución reducida
que implica una disminución en la toxicidad de los antineoplásicos encapsulados [66].
Uno de los antineoplásicos que más se ha estudiado para ser encapsulado en na-
notransportadores es el paclitaxel (PX) debido a que presenta un perfil farmacocinético
inadecuado en su uso en clínica. El PX es uno de los agentes quimioterapéuticos más
eficaces contra el cáncer y se usa, principalmente, para tratar cánceres de pulmón, de
ovario y de mama. Debido a su baja solubilidad en agua, está formulado en una mezcla de
50:50% (v/v) aceite de ricino polioxietilado (Cremophor EL) y etanol deshidratado bajo la
marca comercial “Taxol®”. Sin embargo, se sabe que el Cremophor EL está asociado con















efectos secundarios, como hipersensibilidad. Para superar este problema, en los últimos
años se ha realizado una gran cantidad de investigaciones para formular el PX en diferentes
nanosistemas, como emulsiones O/A, micelas [233], liposomas y partículas sólidas lipídi-
cas [234]. Estas formulaciones han mostrado algunos beneficios en comparación con el
Taxol® tanto in vitro como en in vivo. Sin embargo, en la mayoría de los casos la solubili-
dad del PX en estas formulaciones fue limitada y se liberó PX rápidamente de la formulación.
Cuando el PX fue encapsulado en un nanosistema lipídico [235] se observaron
beneficios en el perfil de liberación, ya que solo el 50% del fármaco se liberó en medio
fisiológico (PBS) después de 72 horas. Para mejorar aún más la lipofilicidad del PX
y facilitar su retención en el núcleo lipídico, se llevo a cabo la modificación del PX a
un derivado graso. El derivado graso es el ácido docosahexaenoico-PX (DHA-PX) con
el que se han realizado diversos ensayos clínicos en el tratamiento de varios tipos de
cánceres [236]. El conjugado DHA-PX no tiene actividad de ensamblaje de microtúbulos
y presumiblemente no es tóxico. Se mostró una exposición prolongada del PX y una
reducción de su concentración máxima en sangre, que permitió una dosis máxima tolerada
4,4 veces mayor de DHA-PX en comparación con el Taxol® en ratones.
El PX unido a albúmina (nab-Paclitaxel) es una formulación de PX que se desarrolló,
inicialmente hace más de una década, para superar las toxicidades asociadas con los
disolventes utilizados en la formulación del PX y para mejorar potencialmente la eficacia.
El nab-Paclitaxel ha demostrado ventajas sobre el paclitaxel al poder administrar una
dosis más alta del fármaco a los tumores y disminuir la incidencia de toxicidades graves,
incluidas reacciones alérgicas graves. Hasta la fecha, nab-Paclitaxel (Abraxane®) se ha
indicado para el tratamiento de tumores sólidos [237].
El etopósido, se utiliza en el tratamiento de una gran variedad de tumores, incluido
el cáncer de pulmón de células pequeñas, el cáncer testicular, linfomas y leucemias. El
etopósido es uno de los fármacos quimioterapéuticos utilizados frente a tumores metastási-
cos, inhibiendo la topoisomerasa II [238]. El principal inconveniente en la formulación
del etopósido es su lipofilicidad. Las formulaciones convencionales disponibles en el
mercado contienen muchos solubilizantes, que están asociados con efectos secundarios,
como hipotensión, anafilaxia, broncoespasmo, etc. Además, la administración sistémica
convencional de etopósido tiene una corta semivida plasmática in vivo y presenta gran
toxicidad. Estas dificultades han impulsado la necesidad de desarrollar sistemas espe-
cializados que permitan la encapsulación de este fármaco para la entrega selectiva a las
células cancerosas. Un estudio llevado a cabo por Athawale y cols. [239] tuvo como
objetivo desarrollar SLPs biodegradables cargadas del etopósido para reemplazar la terapia
convencional de administración intravenosa continua. El estudio demostró que la eficacia
del etopósido mejoró mediante la preparación y optimización de SLPs en su testeo en
ensayos in vitro e in vivo. La liberación del etopósido fue sostenida en el tiempo debido
a la encapsulación del fármaco en un sistema de matriz homogénea (Tipo III) (Fig. 1.7),
actuando de forma eficaz frente a cultivos celulares de melanoma murino. Además, los
parámetros farmacocinéticos del etopósido mejoraron tras la administración del fármaco en
las SLPs. El patrón de biodistribución representó una distribución mejorada del fármaco en
el hígado y los pulmones in vivo, los estudios de modelos tumorales indicaron una reducción
significativa en el número de colonias tumorales metastatizadas con el tratamiento del















fármaco encapsulado en las SLPs, ya que se logró una alta concentración de etopósido en
el pulmón e hígado con la administración de las SLPs.
El cáncer de mama es uno de los cánceres más frecuentes, pero la metástasis en
ganglios linfáticos, que conduce a recaídas, es uno de los factores decisivos en la eficacia
del tratamiento debido a la gran cantidad de nódulos linfáticos que hay cerca de la mama,
especialmente en las axilas. La mitoxantrona (MTO) es un fármaco que se usa a menudo
para tratar el cáncer de mama clínicamente. La toxicidad cardíaca y la mielosupresión se
documentaron en pacientes individuales con leucopenia, y es una toxicidad local inducida
por inyección s.c. que en este caso, es más grave que la inyección i.v. o intraperitoneal
(i.p.) [240]. Se sintetizaron SLPs cargadas de mitoxantrona y el efecto terapéutico de
MTO-SLPs fue prometedor en términos del peso del tumor o del porcentaje de inhibición
del mismo [241]. Los resultados mostraron que las SLPs de tamaño <100 nm parecen ser
un sistema transportador prometedor para agentes antitumorales contra el cáncer de mama
con metástasis en ganglios linfáticos. Recientemente, en otro estudio [242] se coencapsuló
la mitoxantrona (MTO) y un inhibidor de la glicoproteína P (P-gp) en SLPs para revertir la
resistencia múltiple a fármacos en la leucemia.
Además de los cánceres hasta ahora mencionados, también se han estudiado diferentes
tratamientos para el carcinoma colorrectal (CCR). Este tumor es uno de los más frecuentes
en hombres y mujeres en el mundo occidental, en términos de incidencia y mortalidad [243].
La capacidad de estas células de invadir y metastatizar a otros órganos es responsable de la
mayoría de las muertes. Los factores de riesgo están involucrados en su desarrollo. Se sabe
que el butirato (ácido graso derivado de la fermentación por la flora colónica) es absorbido
por las células epiteliales del colon y sirve como una fuente importante de energía. Su
ausencia está asociada con atrofia de la mucosa y muerte de las células del colon. Este com-
puesto ha recibido mucha atención como agente quimiopreventivo, especialmente porque la
exposición in vitro de células tumorales a este agente ha demostrado que induce la apoptosis,
inhibe la proliferación y promueve la diferenciación [244], no solo en células de CCR sino
también en células de cáncer de mama, estómago, pulmón, cerebro y páncreas [245]. El
butirato de sodio es un inhibidor de la histona desacetilasa (HDAC) y ha mostrado cierta
eficacia como fármaco antitumoral [246, 247]. Desafortunadamente, su uso clínico está
limitado por su corta semivida plasmática, que se debe a su rápida metabolización a través
del hígado y rápida excreción. Esto requiere una administración continua i.v. para mante-
ner concentraciones terapéuticas, además de presentar múltiples efectos adversos (como
anemia, cefaleas, náuseas, diarrea, calambres abdominales y dolor intenso.) empeorando
la adherencia del paciente al tratamiento. Para resolver estos problemas, se encapsuló en
SLPs un derivado del butirato en SLPs usando el método de microemulsión [248]. Fueron
administradas en varias líneas tumorales, en unos pocos minutos mostraron un mayor efecto
antineoplásico que el del butirato [83, 249]. Los resultados mostraron que el nanosistema
sorprendentemente disminuía la adhesión de las líneas tumorales a las células endoteliales
y la migración de células cancerosas.
Estudios farmacológicos con compuestos extraídos de plantas medicinales han reci-
bido un gran interés por parte la comunidad científica durante décadas. Varias propiedades
farmacológicas y biológicas han atraído la atención en el desarrollo de derivados sintéticos
del éster del ácido gálico (GA) [250]. El GA y sus derivados han mostrado efectos citotóxi-















cos y antiproliferativos sobre tejidos y células [251] y también han demostrado que juegan
un papel importante en la prevención de enfermedades inflamatorias [252]. Derivados del
éster del GA también inhiben selectivamente la proliferación de procesos de metástasis y
mostraron considerables efectos citotóxicos en una amplia variedad de tumores específicos
de seres humanos y líneas de células tumorales murinas [253]. La ventaja de GA y sus
derivados es su selectividad para inducir apoptosis en células cancerosas sin afectar a
células no tumorales [253]. Entre sus derivados, el galato de tetradecilo mostró la capacidad
de controlar la metástasis tumoral mediante un efecto inhibidor sobre la adhesión celular y
sobre la permanencia de células tumorales dentro del tejido invadido [254]. Sin embargo,
la aplicación terapéutica del GA es limitada, debido a sus inconvenientes farmacocinéticos.
Estudios clínicos y preclínicos han mostrado las restricciones de uso del GA debido a su
baja biodisponibilidad, mala absorción, rápida metabolización y eliminación del organis-
mo [252]. Por este motivo ha sido un fármaco elegido para ser transportado en nanosistemas
de administración de fármacos, en concreto, en las SLPs puede mejorar la administración
parenteral de este fármaco y modular su farmacocinética. Para ello, en el trabajo de Cordova
y cols. [255] se planteó desarrollar una nueva formulación con SLPs cargados con galato
de octilo (G8) para evaluar los efectos tóxicos y la actividad antimetastásica en un modelo
murino de melanoma preclínico. Los resultados mostraron que el tratamiento con SLPs
cargadas con G8 en ratones con metástasis inducida disminuyeron la toxicidad del fármaco
manteniendo el efecto antineoplásico.
Antineoplásicos frente al cáncer: doxorrubicina
De entre la diversidad de antineoplásicos que existen en el mercado se encuentra
la doxorrubicina. Es un antibiótico perteneciente a la familia de las antraciclinas que
actúa inhibiendo la biosíntesis macromolecular al intercalarse en las cadenas de ácido
desoxirribonucleico (ADN) (Fig. 1.13). Otro de los mecanismos de acción se relaciona con
la inhibición de la topoisomerasa II [256, 257] .
Figura 1.13: Estructura química de la doxorrubina. Este fármaco intercalándose entre las
cadenas de ADN.
La doxorrubicina es un fármaco antineoplásico de amplio espectro que ejerce su
efecto citotóxico al actuar en la replicación, transcripción y fragmentación del ADN.
Además, la doxorrubicina también ejerce un efecto citotóxico mediante estrés oxidativo
que conduce a la apoptosis celular [258–260]. Está indicada en diferentes tumores sólidos
(carcinoma de mama, carcinoma microcítico de pulmón, carcinoma gástrico y tumores gine-
cológicos, entre otros), tumores hematológicos (linfomas, leucemias y mieloma múltiple),
sarcomas y tumores sólidos pediátricos. En las dosis habitualmente empleadas en clínica,















la doxorrubicina presenta una farmacocinética lineal con una amplia distribución a tejidos
periféricos que le confiere un volumen de distribución alto a pesar de su unión elevada a
proteínas plasmáticas, principalmente a la albúmina. La doxorrubicina no atraviesa la barre-
ra hematoencefálica, pero sí la placenta, y es metabolizada ampliamente en el hígado por la
enzima aldoketo reductasa que origina su metabolito principal, el doxorrubicinol. También,
aunque en menor medida, la doxorrubicina es sustrato de la isoforma 3A4 del citocromo
P450 y el metabolito que origina es la doxorrubicina-7-desoxiaglicona. El doxorrubicinol
tiene aproximadamente el 10% de la actividad de doxorrubicina, y junto con el metabolito
7-desoxiaglicona son los principales responsables de la toxicidad de este fármaco [261–263].
Entre los principales efectos adversos que limitan el empleo de la doxorrubicina
en su uso en clínica se encuentran la toxicidad hematológica y la cardíaca aunque
también se han documentado otras toxicidades como hepática, renal, gastrointestinal y
dermatológica [261–263]. El efecto cardiotóxico se produce por la síntesis y acumulación
de sus metabolitos en los cardiomiocitos. Algunos estudios in vitro mostraron que el
doxorrubicinol inhibe la contractilidad del músculo cardiaco de ratón entre 10 y 30 veces
más que la doxorrubicina [264]. El desarrollo de cardiotoxicidad crónica está relacionada
con la concentración plasmática máxima (Cmáx) de doxorrubicina. Por lo que, este efecto
adverso puede reducirse significativamente modificando su administración. Este tipo de
toxicidad también está relacionada con una acumulación de dosis altas. La monitorización
de las concentraciones plasmáticas de doxorrubicina se justifica principalmente por tres
razones:
1. Presenta un margen terapéutico estrecho.
2. Presenta una farmacocinética muy variable.
3. Existe correlación entre sus concentraciones en plasma, su eficacia y, en consecuencia,
la aparición de efectos adversos [264,265].
Las características farmacocinéticas y farmacodinámicas de la doxorrubicina justifican
la monitorización de sus concentraciones plasmáticas, aunque su implementación rutinaria
en la práctica clínica es escasa debido a la necesidad de disponer de una técnica analítica
que presente una adecuada precisión, exactitud, especificidad y selectividad para la
determinación de doxorrubicina en muestras biológicas de pacientes. Por estos motivos, este
fármaco se muestra como un buen candidato para ser vehiculizado en nanotransportadores
de fármacos.
1.6.4. Doxorrubicina encapsulada en nanotransportadores lipídicos
Se han propuesto varios enfoques para disminuir la toxicidad, como administrar la
doxorrubicina simultáneamente con el agente cardioprotector dexrazoxano. La cardioto-
xicidad se puede minimizar con el uso de un sistema de administración basado en un
nanosistema que pueda modular la distribución farmacológica, reduciendo finalmente su
acumulación en el corazón. Liposomas cargados con doxorrubicina [266] han mostrado
un mayor índice terapéutico, mayor tiempo en la circulación, [267], menos cardiotoxici-
dad, alopecia y neutropenia [268]. Además de los liposomas, la doxorrubicina ha sido















incorporada en dendrímeros, partículas poliméricas, nanocristales, nanogeles, nanotubos, y
nanoemulsiones [269–271].
Varias nanomedicinas anticancerígenas liposomales pegiladas y no pegiladas están
en el mercado tras su aprobación por la FDA (Tabla 1.8). Muchas se encuentran en etapas
de ensayos clínicos. Uno de los medicamentos aprobados es el Doxil® que fue aprobado
en 1995 para cáncer de mama y cáncer de ovario (Tabla 1.8). El Doxil® es una bicapa
lipídica pegilada de fosfatidilcolina y colesterol. La doxorrubicina liposomal mostró una
vida media de circulación prolongada en comparación con el fármaco convencional al evitar
su captación por el sistema reticuloendotelial. Caelyx®, Evacet® y Lipodox® también
son nanomedicinas basadas en liposomas [272]. Otro medicamento aprobado por la FDA
Myocet® fue comercializado en Europa y Canadá en el año 2000 y ThermoDox® presenta
la particularidad de ser sensible a la temperatura. Está indicado en el tratamiento del cáncer
de hígado y se encuentra en fase III de ensayo clínico.
Tabla 1.8: Formulaciones liposomales cargadas con doxorrubicina de uso clínico.









ThermoDox® Doxorrubicina Carcinomahepatocelular Fase III E.C.
Estas formulaciones de doxorrubicina liposomal (Doxil®, Caelyx® y Myocet®) son
una forma encapsulada de doxorrubicina, con un perfil farmacocinético mejorado y la
capacidad de acumularse selectivamente en el tejido tumoral. Como resultado, se puede
aumentar la dosis tolerada del fármaco, seguida de una menor incidencia de neutropenia y
cardiotoxicidad en comparación con el tratamiento con doxorrubicina libre. Sin embargo,
el efecto adverso común que limita la pauta posológica de tratamiento es el síndrome de
eritrodisestesia palmoplantar [273]. Este efecto secundario es una reacción tóxica distintiva
y relativamente común asociada con algunos agentes quimioterápicos. La doxorrubicina,
citarabina, docetaxel y fluorouracilo son los agentes implicados con mayor frecuencia.
Este síndrome parece depender de la dosis y su aparición está determinada tanto por
la concentración máxima del fármaco como por la dosis acumulada total. La retirada
o reducción de la dosis del fármaco implicado suele conducir a una mejoría de los
síntomas [274]. Por este motivo se generaron nuevas alternativas en la encapsulación de
doxorrubicina empleando otros nanosistemas lipídicos como las SLPs, ya que la fracción
lipídica de estas partículas puede mejorar significativamente la carga del fármaco y
generar formulaciones con una estabilidad superior. Además de que, como se ha explicado
previamente, estas SLPs permiten una alta retención del fármaco en la matriz, lo que
desencadena una liberación sostenida del fármaco tras la llegada del tejido diana [273],
reduciendo significativamente los posibles efectos adversos del fármaco notificadas el
caso de las formulaciones liposomales aprobadas por la FDA. Existen algunos estudios en
los que la doxorrubicina ha sido encapsulada en SLPs. Se desarrollaron SLPs cargadas
con ácido docosahexaenoico y doxorrubicina (Tabla 1.9). Las partículas mostraron una















eficiencia de encapsulación de casi el 100% y una mejora de la actividad antitumoral
en comparación con la doxorrubicina libre y el ácido docosahexaenoico en ensayos in
vitro [275]. En esta Tesis Doctoral se va a estudiar la eficacia terapéutica de la doxorrubicina
encapsulada en SLPs frente al tratamiento del cáncer metastásico.

















199 67,5 In vitro [276]
Nanoemulsión
Homogeneización
a altas presiones 208,5 93,7 In vivo [277]
Homogeneización
a altas presiones 104 84,2 In vivo [278]
Homogeneización 56 75,2 In vivo [279]
Nanoesferas
sólidas
Microemulsión 80 5 In vivo [280]
Microemulsión 80 82 In vitro [281]
Poliméricos
híbridos
Ultrasonidos 290 76 In vitro [282]
Ultrasonidos 80 60-80 In vivo [283]
1.7. Tratamiento de infecciones intracelulares empleando
la Nanomedicina
Además del tratamiento contra el cáncer, la terapia antimicrobiana es otra área clínica
que se está investigando intensamente para el desarrollo de nanosistemas de liberación
de fármacos. De manera similar a las terapias antineoplásicas, el uso de agentes antimi-
crobianos está frecuentemente limitado por toxicidades sistémicas o por administración
sistémica deficiente. Se han identificado muchos agentes potentes, pero tienen una utilidad
clínica limitada debido a perfiles de toxicidad inaceptables [39]. Además, muchos orga-
nismos han desarrollado resistencia a terapias previamente efectivas. Esto ha generado
una necesidad urgente de identificar agentes novedosos o sistemas de administración
alternativos para los fármacos existentes. La Nanomedicina ha demostrado su potencial
para abordar algunos de estos problemas. La formulación liposomal de anfotericina B ha
cambiado drásticamente la forma en que se manejan clínicamente las infecciones fúngicas
sistémicas y crónicas. La anfotericina es un potente fármaco antimicótico que se asocia con
frecuencia con nefrotoxicidad clínicamente significativa y reacciones de hipersensibilidad
extrema que no se alivian con la premedicación o la hidratación excesiva. La formulación
liposomal de anfotericina B reduce significativamente la toxicidad sistémica y mejora
sustancialmente su utilidad clínica en poblaciones de alto riesgo, como los pacientes con
fibrosis quística [284]. La nanoformulación ha transformado la anfotericina, de un fármaco
utilizado sólo por necesidad a uno que se encuentra habitualmente en la clínica. El potencial
antimicrobiano de las nanomedicinas no se limita a los vectores de administración de















fármacos. Los materiales a nanoescala, incluidos nanosistemas inorgánicos, poliméricos y
dendríticos, pueden diseñarse para que tengan una potente actividad antibiótica. Cientos de
nanomedicamentos antimicrobianos se han sometido a evaluación preclínica y muchos
de ellos han demostrado una actividad bactericida significativamente mejorada en las
nanoformulaciones en comparación con los fármacos libres, en particular contra las cepas
bacterianas resistentes y los biofilms [285,286]. Además de las fórmulas de los antibióticos
existentes, las nanoformulaciones que contienen metales, también tienen una potente
actividad antibiótica. Dada la gran cantidad de fórmulas candidatas, su éxito preclínico y
la urgente necesidad de identificar agentes antimicrobianos mejorados, se espera que en los
próximos años un número considerable de nanoformulaciones antimicrobianas estén en
fase de ensayos clínicos [39] y algunos aprobados como el Arikayce® liposomal aprobado
en el año 2020 para el tratamiento de la infección pulmonar causada porMicobacterium
avium.
Las bacterias son causa de enfermedades tan conocidas como la tuberculosis, presente
entre las 10 primeras causas de mortalidad en 2016, según los datos de la Organización
Mundial de la Salud (OMS). A principios del siglo XX, las enfermedades infecciosas eran la
principal causa de mortalidad a nivel mundial, pero la aparición de los antibióticos, en 1928,
marcó un antes y un después, reduciendo la tasa de mortalidad y alargando la esperanza
de vida. Con el gran desarrollo de antibacterianos entre 1940 y 1960, se generó un gran
optimismo hacia la erradicación de las enfermedades infecciosas, pero en los años 80, la
industria farmacéutica declinó la investigación de antiinfecciosos, considerando que ya eran
suficientes las moléculas existentes [287]. Sin embargo, la aparición de cepas bacterianas
resistentes a las pautas antibióticas convencionales no han dejado de incrementarse hasta
nuestros días y es que, desde su descubrimiento, los antibióticos se han usado de forma
indiscriminada dando lugar a la actual situación de resistencias a antibióticos. Cuando
se emplea un antimicrobiano a una dosis determinada, cumple su función bactericida o
bacteriostática. Sin embargo, ciertas bacterias cuentan con mayor capacidad de resistencia
por mutaciones genéticas aleatorias en el contexto de la evolución de las especies, por lo
que conseguirán sobrevivir y formarán nuevas colonias con esa capacidad para resistir el
efecto antibiótico. Es posible en ocasiones evitarlo aumentando la dosis del fármaco, sin
embargo implica mayor toxicidad en el paciente. No se debe confundir esta situación con las
resistencias naturales a antibióticos debido a la incapacidad de éstos para penetrar en mayor
o menor grado en la estructura bacteriana y alcanzar su diana terapéutica o bien porque dicha
diana no se encuentre presente en la bacteria. Algunos de estos mecanismos de resistencia
en las bacterias son los que se muestran en la Figura 1.14 donde destacan, la alteración del
lugar de acción del antibiótico, la degradación enzimática de éste, su alteración enzimática
o las bombas de flujo que expulsan dicho fármaco al espacio extracelular.
A este aumento de resistencias al tratamiento se le ha sumado la paralización del
mercado de nuevos antibióticos en los últimos años [288–290]. Existe una falta de interés
por parte de la industria farmacéutica en el desarrollo de nuevos antibióticos, ya que son
medicamentos cuyo empleo es temporal. Deben ser usados sólo en casos necesarios, así que
es preciso buscar incentivos distintos para estimular el desarrollo de antibióticos nuevos.
Además, los antimicrobianos no sólo son complejos de desarrollar, los nuevos productos no
pueden ser vendidos como otros medicamentos. Las posibles nuevas moléculas que pueden
surgir en el mercado deben colocarse en reserva para los casos más graves, por lo que esto
no presenta una oportunidad de inversión atractiva (Organización Mundial de la Salud,
OMS). Aunque existen antibióticos en fase de desarrollo por la industria farmacéutica,















Figura 1.14: Mecanismos de resistencias de las bacterias al tratamiento con antibióticos.
actualmente, no se prevé que presenten eficacia contra las bacterias más resistentes. La
gran magnitud de este problema en el tratamiento de algunas infecciones, llevó a la OMS a
aprobar un plan de acción mundial sobre la resistencia a antimicrobianos en 2015. Este
mismo organismo (OMS), indicó que el avance en nuevas moléculas es más innovador, con
252 agentes en investigación básica en 2017, pero estas nuevas moléculas aún no se han
sometido a pruebas de seguridad o eficacia y tardarán, según la entidad, al menos diez años
en llegar al mercado, si demuestran ser viables. Entre los años 2018 y 2019, 9 fármacos
antibacterianos o una combinación de ellos fueron aprobados. A fines de 2019, un total
de 42 nuevos antibióticos o nuevas combinaciones se encuentran en diferentes etapas de
desarrollo clínico a nivel mundial [291].
1.7.1. Bacterias intracelulares
Dentro de la diversidad de bacterias que existen, hay bacterias que presentan la
peculiaridad de habitar intracelularmente. Un ejemplo de ello es el género Listeria spp..
Estas bacterias intracelulares pueden habitar y replicarse en el interior de las células
del sistema inmune. Estas células son conocidas como células fagocíticas (monocitos,
neutrófilos y macrófagos) y son las encargadas de captar y eliminar a los microorganismos
patógenos y deshacerse de los tejidos dañados. Los neutrófilos y los macrófagos reconocen
de forma específica los microbios en el lugar de infección, los fagocitan y posteriormente
son ubicados en una vesícula en el citoplasma de los fagocitos denominada fagosoma.
El fagosoma se fusiona con los lisosomas, que contienen enzimas proteolíticas, donde
además se producen especies reactivas de oxígeno y óxido nítrico que cumplen una función
microbicida. Las bacterias intracelulares, sin embargo, han logrado desarrollar diferentes
mecanismos para evadir la respuesta inmune innata. Entre éstas se encuentra el escape de
los fagosomas hacia el citoplasma celular, el bloqueo de la fusión de los lisosomas con los
fagosomas o su resistencia a las moléculas microbicidas del interior del fagolisosoma [292].
Con estas estrategias son capaces de persistir largos periodos de tiempo. En los últimos
años, algunos estudios han desvelado como patógenos, clásicamente extracelulares, han
desarrollado mecanismos para invadir y sobrevivir en el interior celular, evadiendo la















acción del sistema inmune y, en consecuencia, la complicación que implica un tratamiento
eficaz frente a estas infecciones en el paciente. Algunos de ellos pertenecen al grupo
conocido por el acrónimo ESKAPE. Se trata de una agrupación de especies bacterianas muy
letales, con gran facilidad y rapidez para desarrollar mecanismos de resistencia a fármacos
(Enterococcus faecium, Staphylococcus aureus, Klebsiella pneumoniae, Acinetobacter
baumannii, Pseudomonas aeruginosa, y Enterobacter spp.) [293, 294].
Los patógenos ESKAPE son responsables de la mayoría de las infecciones nosocomia-
les y son capaces de “escapar” de la acción biocida de los agentes antimicrobianos [295]. La
OMS también ha incluido recientemente los patógenos ESKAPE en la lista de 12 bacterias
contra las que se necesitan con urgencia nuevos antibióticos [296]. Describen tres categorías
de patógenos, de prioridad crítica, alta y media, de acuerdo con la urgencia de la necesidad
de nuevos antibióticos. A. baumannii y P. aeruginosa resistentes a carbapenémicos junto
con β-lactamasa de amplio espectro o K. pneumoniae y Enterobacter spp. resistentes a
carbapenémicos están incluidos en la lista de prioridad crítica de patógenos; mientras que
E. faecium resistente a vancomicina y S. aureus resistente a meticilina y vancomicina están
en la lista del grupo de alta prioridad. Los mecanismos de resistencia a múltiples fármacos
exhibidos por el grupo de estos microorganismos ESKAPE se agrupan ampliamente en tres
categorías, inactivación enzimática del fármaco, modificación de la diana del fármaco o
acumulación reducida del mismo debido a una permeabilidad reducida o por aumento de la
salida del fármaco [293]. Con cada año que pasa, la cantidad total de antibióticos efectivos
contra ESKAPE está disminuyendo, lo que nos predispone a un futuro con antibióticos
que sean ineficaces. El análisis de las listas de antibióticos recomendadas en las pautas del
Clinical& Laboratory Standards Institute (CLSI) reveló que muchos antibióticos sugeridos
contra ESKAPE desde 2010 se han eliminado con la adición de relativamente pocas
combinaciones de antibióticos. Además, se han notificado incidencias de resistencia contra
algunos de estos antibióticos recién añadidos. Por lo tanto, es imperativo encontrar formas
alternativas de tratar las infecciones, especialmente las causadas por patógenos ESKAPE.
Las terapias alternativas que se encuentran actualmente en práctica o en ensayos incluyen
el uso de antibióticos en combinación o con adyuvantes, terapia con bacteriófagos, uso de
péptidos antimicrobianos, terapia fotodinámica, anticuerpos antibacterianos, fitoquímicos
y nanopartículas como agentes antibacterianos [297]. Aunque muchas de estas terapias
alternativas reportadas han mostrado resultados prometedores in vitro, su eficacia cuando
se aplican in vivo puede no ser la misma debido a una o varias limitaciones. Por tanto, es
necesario comprender la acción de estos agentes terapéuticos in vivo.
1.7.2. Tratamiento actual frente a microorganismos intracelulares.
Problemas de eficacia
Respecto a las infecciones causadas por patógenos intracelulares, el tratamiento
antibiótico está más limitado debido a la localización de las bacterias. Algunos factores
que influyen en el objetivo del tratamiento son: la penetración celular, la acumulación
citoplasmática del fármaco, la distribución subcelular, la biodisponibilidad del mismo, el
metabolismo o inactivación del fármaco, así como la sensibilidad bacteriana. En conclusión,
son necesarias moléculas que atraviesen la membrana citoplasmática, y además que sean
capaces de permanecer en esta ubicación alcanzando una concentración superior a la
concentración mínima inhibitoria (CMI), que se refiere a la cantidad mínima de antibiótico















capaz de inhibir el crecimiento bacteriano. Antibióticos con características hidrofílicas
como los aminoglucósidos o los beta-lactámicos tienen una pobre penetración intracelular
debido a la poco afinidad que presentan con las membranas celulares, de naturaleza lipófila
(Fig. 1.15). Por otro lado, otros grupos farmacológicos como las fluoroquinolonas o los
macrólidos sí difunden al interior, pero no son retenidos, por lo que la concentración
de fármaco no siempre es la adecuada para la erradicación de la bacteria. Además, la
distribución subcelular de los diferentes antibióticos no es uniforme y factores como el pH
o la presencia de enzimas pueden modificar la actividad antibacteriana. Por tanto, todo ello
conduce a que las concentraciones intracelulares de los antibióticos en muchas ocasiones
sean subterapéuticas [292, 298]. Este hecho provoca, en muchos casos, un aumento de
la dosis del antimicrobiano para contrarrestar esto, pero ese aumento en antibacterianos
inespecíficos, con características farmacocinéticas inadecuadas y una amplia distribución,
provocan la aparición de efectos secundarios en el paciente.
Figura 1.15: Inconvenientes de la eficacia terapéutica de los antibióticos frente a
infecciones intracelulares.
Elevar las dosis de los antibióticos o administrarlos por vía parenteral pueden ser dos
estrategias para aumentar la biodisponibilidad y alcanzar una mayor concentración. Sin
embargo, existe un mayor riesgo de aparición de efectos adversos en los pacientes, por
ejemplo aparición de ototoxicidad o nefrotoxicidad en el caso de emplear aminoglucósidos.
Por otro lado, los tratamientos combinados con varios fármacos o periodos de tratamiento
largos se consideran factores que disminuyen la adherencia por parte de los pacientes [299].
Un mal cumplimiento terapéutico o la imposibilidad para alcanzar una dosis terapéutica
favorece la aparición de nuevas resistencias frente a los antibióticos.
Las bacterias adquieren genes de resistencia a través de mutaciones puntuales
espontáneas, en un ambiente expuesto al antibiótico en cuestión, expresan dicho gen
mutado, logrando sobrevivir, mientras que el resto de las bacterias sin dicho gen son
eliminadas. Posteriormente, será esta bacteria con el gen de resistencia en su información
genética quien se reproduzca y transmita el gen horizontalmente o verticalmente, ya
resistente al antibiótico en cuestión. Por tanto, además de una bacteria con una localización
poco accesible, encontramos problemas de sensibilidad a los fármacos empleados. Un
ejemplo que ilustra la dificultad en acabar con el agente patógeno intracelular de una
infección es el caso de Mycobacterium tuberculosis y el creciente número de cepas















resistentes al tratamiento que están apareciendo [115,300]. El tratamiento antibiótico usual
implica que, tras la absorción intestinal, el principio activo alcance células hepáticas o
esplénicas a través de la sangre de forma más abundante en comparación con los macrófagos
alveolares en caso de infección pulmonar tuberculosa, por lo que la eficacia terapéutica es
menor en este caso. Los fármacos empleados en primer lugar son: isoniazida, rifampicina,
etambutol, pirazinamida y estreptomicina. El efecto farmacológico es bactericida para
este organismo cuando se encuentra multiplicándose, es decir, el antibiótico erradica la
bacteria. No obstante, la división deM. tuberculosis es escasa en el ambiente intracelular
del macrófago, debido a ser pobre en oxígeno y de pH ácido. La pauta más extendida
con el objetivo de un tratamiento curativo dura al menos 6 meses, un periodo prolongado
necesario para erradicar las micobacterias y evitar la aparición de cepas resistentes. El
número de enfermos debido a cepas resistentes es cada vez mayor, siendo la resistencia
a isoniazida la más frecuente, en torno a un 10% de los casos. Ante la dificultad que
supone tratar las infecciones ocasionadas por los organismos intracelulares, tanto por la
localización escasamente accesible como por el incremento de estrategias adquiridas por
las bacterias que reducen su sensibilidad a los antibióticos, se han estudiado y desarrollado
nuevas alternativas terapéuticas como la aplicación de la Nanotecnología en el tratamiento
de dichas infecciones.
1.7.3. Nanosistemas frente a infecciones intracelulares:
“Nanoantibióticos”
Los nanosistemas transportadores de antibióticos o también llamados nanoantibióticos
pueden actuar frente a las bacterias, por un lado encapsulando un fármaco con actividad
bactericida y por otro, pueden presentar actividad antimicrobiana intrínseca.
Nanosistemas con actividad antimicrobiana intrínseca
Estos nanomateriales consisten en metales u óxidos de metales, basados en carbono
o nanoemulsiones cuya actividad bactericida puede ser debida a [301]:
1. Producción fotocatalítica de especies reactivas de oxígeno (ROS).
2. Alteración de la pared o de la membrana celular.
3. Interrupción del metabolismo energético de la bacteria.
4. Inhibición de la actividad enzimática o de la síntesis de ADN.
5. Inhibición de la síntesis de la pared bacteriana.
Unos de los nanosistemas empleados para el tratamiento de enfermedades intrace-
lulares han sido los dendrímeros, ya que el propio esqueleto central del dendrímero ha
sido estudiado y usado en ocasiones como agente antimicrobiano intrínseco, destruyendo
directamente la membrana de los patógenos bacterianos o impidiendo las interacciones
entre estos patógenos con las células del organismo [301]. También se han diseñado
formulaciones de dendrímeros monosilados que contienen rifampicina, mostrando una















liberación pH dependiente en el interior de los macrófagos alveolares [302]. Los quantum
dots también han mostrado eficacia frente a infecciones intracelulares [303]. Por otro
lado, las nanopartículas de plata han demostrado eficacia en el tratamiento antimicrobiano
mejorándolo respecto al antibiótico convencional, pero en su caso no como transportadores
ya que por sí mismas presentan efecto antimicrobiano. Es el caso del estudio de Dong y
cols, [304], donde se observa este efecto antimicrobiano propio de estas nanopartículas
de plata, se observó que las nanopartículas de un tamaño de 10 nm fueron las que mejor
efecto terapéutico presentaron.
Nanosistemas como transportadores de fármacos antimicrobianos
Los nanosistemas transportadores de antibióticos deben reunir las características
ya mencionadas a los largo de este trabajo como son: especificidad al lugar de acción,
liberación controlada, biocompatibilidad y disminución de la toxicidad entre otras [305].
De entre los nanosistemas que pueden emplearse en la vehiculización de fármacos, los
que van a explicarse a continuación son los que más se han empleado en estudios previos
con el fin de mejorar el tratamiento actual frente a las infecciones intracelulares. Estos
nanotransportadores pueden vehiculizar el fármaco mediante un transporte activo y pasivo.
El mecanismo pasivo por el que los nanotransportadores acceden al lugar de infección
está basado en la inflamación [299]. La presencia de componentes bacterianos estimula a
moléculas mediadoras de la inflamación, activando a células inmunes que interaccionan
con células endoteliales. Todo ello favorece un medio inflamatorio con aumento de la
vascularización local e incremento de la permeabilidad de los vasos [292, 306]. En este
contexto se facilita que las nanopartículas administradas por vía intravenosa accedan al
foco infeccioso y puedan ser internalizadas por las células del RES. Los mismos meca-
nismos de fagocitosis de patógenos pueden utilizarse por las nanopartículas para liberar
fármacos en el interior celular. Además, la disfunción del drenaje linfático en la zona puede
contribuir a la retención y acumulación de las mismas [306]. Uno de estos nanosistemas
empleados en la encapsulación de antibióticos son las nanopartículas poliméricas. En
estas partículas se emplea la conjugación de los fármacos de forma covalente a la matriz
de estos nanomateriales para transportarlos en su interior conjuntamente. Las técnicas
de emulsión permiten coencapsular sustancias hidrofílicas e hidrofóbicas. En estudios
in vitro de nanopartículas de ácido poli (láctico-co-glicólico) (PLGA) frente a infección
por Brucella spp. se demostró una reducción en el número de bacterias intracelulares.
Sin embargo, no tuvieron actividad terapéutica in vivo ya que presentaron tendencia a la
agregación y no fueron capaces de alcanzar la diana farmacológica [307]. Otros estudios
de nanopartículas poliméricas encapsulando ampicilina, han arrojado buenos resultados
reduciendo la mortalidad por infecciones agudas en ratones provocadas por Salmonella
tiphimurium [308]. El estudio muestra como para lograr el mismo efecto, es necesario
triplicar la dosis de ampicilina libre administrada en comparación con la utilizada por
estas nanopartículas. La ampicilina también se ha testado encapsulada en nanopartículas
poliméricas en ratones infectados por Listeria spp. Se obtuvieron mejores resultados de
nuevo, en comparación con la administración de este antibiótico en solución, además
de necesitar una dosis menor [307]. Este sistema mostró la completa erradicación de la
infección en el hígado de los ratones con siete días de tratamiento, en cambio, en el caso
del bazo no se encontraron resultados significativos, aunque sí se apreció una disminución
de la infección empleando estas nanopartículas en comparación con los ratones no tratados.
Las nanopartículas de sílice mesoporosa cargadas con moxifloxacino o con rifampicina















mostraron resultados mejorados respecto al fármaco en solución [309].
Otros estudios han mostrado que una combinación de nanopartículas de plata (con
actividad intrínseca) y un antibiótico puede inhibir sinérgicamente el crecimiento bacteriano,
especialmente contra la bacteria Salmonella typhimurium [310].
1.7.4. Nanotransportadores basados en lípidos frente a infecciones
intracelulares
Como ya se ha comentado en el punto anterior, son muchos los nanosistemas que se
han estudiado y que han mostrado eficacia frente a bacterias intracelulares, pero los que
más se han empleado y de los que más estudios hay documentados son de los nanosistemas
con base lipídica. Más concretamente en el transporte de antibióticos son dos los más
destacados: Los liposomas y las partículas sólidas lipídicas. Los liposomas han sido
formulados para encapsular antibiótico y controlar su liberación mediante estímulos como
un cambio de pH del medio o con activación mediante toxinas liberadas por las propias
bacterias al medio. Los liposomas presentan una ventaja en el tratamiento de infecciones
intracelulares frente a otros nanosistemas y es que cuando los liposomas son administrados
por vía parenteral son captados por los macrófagos como parte del RES y son estas células,
precisamente, la diana farmacológica de los antibióticos transportados, ya que actúan
como células huésped de bacterias intracelulares. Los liposomas han demostrado ser útiles
en la liberación intracelular de aminoglucósidos y fluoroquinolonas en el tratamiento de
infecciones intracelulares. También han mostrado ser efectivas liberando claritromicina y
azitromicina en macrófagos infectados por Mycobacterium avium [292]. En el tratamiento
de brucelosis, liposomas catiónicos [302] con gentamicina lograron una elevada tasa de
eliminación bacteriana intracelular. En estudios posteriores in vivo en ratones infectados
con Brucella abortus, se observó además un efecto protector muy significativo [302]. Los
liposomas cargados con ampicilina son otra posible opción frente a salmonelosis. Estos
liposomas han demostrado ser un tratamiento más eficaz que la administración de estos
mismos fármacos de forma convencional y han conseguido reducir la toxicidad [311].
Por otro lado, liposomas con ciplofloxacino también han evidenciado ser mejor opción
que administrar este antibiótico de forma libre, ya que su concentración plasmática y
en los diferentes órganos afectados es mayor, y el número de bacterias que permanecen
en el hígado y bazo de los ratones estudiados fue menor [311]. En estudios con ratones
infectados por Listeria spp., se han comparado dos pautas de tratamiento con ampicilina,
una administración libre del antibiótico y otra administración mediante liposomas. Esta
última ha logrado mejores resultados en la reducción de la enfermedad, disminuyendo la
supervivencia de Listeria monocytogenes en los macrófagos peritoneales [302]. Además, se
ha observado que la composición de los liposomas influye en su objetivo, ya que aquellos
liposomas con una estructura menos fluida debido a los componentes que lo conforman,
son capaces de mantener una mayor concentración de ampicilina durante un tiempo más
prolongado en el organismo, en comparación con otros liposomas que presentan una
estructura más fluida.
En el caso de las partículas sólidas lipídicas se han investigado como transportadores
en el tratamiento de la tuberculosis, empleando los fármacos rifampicina, isoniazida y















pirazinamida. Resultando que, independientemente de la vía de administración, tras 7 días
de tratamiento y con una administración de 5 dosis, no se detectaban bacilos en el pulmón
y en el bazo, respectivamente [292]. En el caso de Listeria spp., Trinetta y cols. estudiaron
el empleo de partículas sólidas lipídicas cargadas con limoneno, una sustancia natural
procedente de las cáscaras de los cítricos, empleado como antibacteriano. Para ello, se
emplearon varias suspensiones microbianas de L. monocytogenes donde se observó que
el limoneno cargado en estas partículas era aún más efectivo que en su forma libre [312].
En esta Tesis Doctoral se van a encapsular dos antimicrobianos, el cloranfenicol y la
enrofloxacina, por lo que a continuación se detallarán más en profundidad dichos fármacos.
1.7.5. Antimicrobianos encapsulados: cloranfenicol
El cloranfenicol se aisló originalmente de Streptomyces venezuelae, aunque actual-
mente es sintético. Actúa inhibiendo la síntesis de proteínas en organismos susceptibles, al
competir con el ARNm por los sitios de unión en el ribosoma, necesarios para la formación
de enlaces peptídicos. El cloranfenicol se une de manera reversible a la subunidad 50S
del ribosoma 70S, lo que evita la unión del extremo del aminoacil-ARNt que contiene
aminoácidos a su región de unión, inhibiendo así la peptidil transferasa (Fig. 1.16). Este
mecanismo de acción suele ser bacteriostático, aunque el cloranfenicol es bactericida contra
las tres causas más comunes de meningitis en niños: H. influenzae, S. pneumoniae y N.
meningitidis. El espectro de actividad del cloranfenicol incluye bacterias Gram-positivas y
Gram-negativas, anaerobios, espiroquetas y los géneros Rickettsia spp., Clamidia spp. y
Micoplasma spp [313].
Figura 1.16: Complejo formado por la unión del cloranfenicol a la subunidad 50s del
ribosoma [314].
El cloranfenicol fue el tratamiento de elección para la fiebre tifoidea. Sin embargo,
debido a la disponibilidad ilimitada de cloranfenicol sin receta en muchas partes del
mundo, la bacteria Salmonella typhi ha desarrollado resistencia. También se ha informado
resistencia al cloranfenicol en otros organismos previamente susceptibles, incluidos Shi-
gella spp. y H.influenzae. Las bacterias se vuelven resistentes al cloranfenicol al hacerse















impermeables al fármaco o al producir una enzima inactivante del mismo, la cloranfenicol
acetiltransferasa. Este último mecanismo está mediado por plásmidos, lo cual es importante
por la posibilidad de aparición de resistencias cruzadas a otros antimicrobianos, como los
aminoglucósidos y las tetraciclinas [313].
El cloranfenicol está disponible para uso sistémico en forma de cápsulas, suspensión
oral y formulación parenteral. Deben medirse las concentraciones séricas de cloranfenicol
para controlar los niveles seguros y eficaces del fármaco. Las concentraciones séricas
máximas de cloranfenicol generalmente se alcanzan en 30 minutos después de completar
una infusión intravenosa o 90 minutos después de la administración oral, y deben mante-
nerse dentro del rango de seguridad para asegurar un nivel terapéutico adecuado y evitar la
toxicidad. Los niveles séricos deben obtenerse después de dos o tres dosis y controlarse
semanalmente o con mayor frecuencia si está clínicamente indicado. El cloranfenicol se
difunde bien en muchos tejidos y líquidos corporales, alcanzando niveles en el líquido
cefalorraquídeo que son aproximadamente del 30 al 50% de las concentraciones séricas.
Esto es mayor que los niveles alcanzados por otros antibióticos y posiblemente se deba al
pequeño tamaño molecular del fármaco y su alto grado de solubilidad en lípidos y baja
afinidad de unión a proteínas [315].
En cuanto a las reacciones adversas que produce el cloranfenicol, la supresión de
la médula ósea es la más importante y puede ocurrir por dos mecanismos muy distintos.
El primer mecanismo y más común es una supresión de la médula ósea relacionada con
la dosis asociada a niveles elevados, que generalmente ocurre después de un mínimo
de 7 días de tratamiento. Es el resultado de la inhibición de la síntesis de proteínas
mitocondriales y se caracteriza por la vacuolización citoplásmica de precursores eritroides
y mieloides tempranos en la médula ósea. Los efectos adversos incluyen anemia, leucopenia,
trombocitopenia, disminución del recuento de reticulocitos y aumento de la concentración de
hierro sérico. Dichos efectos son reversibles cuando se suspende el tratamiento. El segundo
mecanismo es una anemia aplásica idiosincrásica irreversible [316]. El cloranfenicol ya no
es el fármaco de elección para ninguna infección específica, pero puede considerarse un
tratamiento alternativo en infecciones graves como la meningitis en pacientes alérgicos a la
penicilina o si hay presencia de S. pneumoniae resistente a cefalosporinas. Otras posibles
indicaciones incluyen el uso como agente oral para la meningitis bacteriana o para la
fiebre tifoidea en países en desarrollo, donde no se dispone de terapia parenteral. Como
sucedió con la vancomicina, el cloranfenicol puede convertirse en un agente importante
en el tratamiento de organismos multirresistentes. Los nuevos agentes desarrollados para
tratar infecciones Gram-positivas resistentes, como quinupristina, dalfopristina y linezolid,
ya se han asociado con la aparición de resistencias [315].
1.7.6. Cloranfenicol encapsulado en nanotransportadores de
fármacos frente a infecciones intracelulares
El cloranfenicol ha sido transportado en diversos nanosistemas según han docu-
mentado diversos estudios. Uno de los nanosistemas han sido los liposomas. Cuando el
cloranfenicol ha ido transportado en liposomas ha mejorado su efecto antibacteriano cuando
fueron administrados por vía tópica, debido a su liberación controlada en el tiempo y a















su capacidad para atravesar la piel por su naturaleza lipofílica. Esta liberación controlada
también mejoró el efecto del cloranfenicol en liposomas en la acción bactericida frente
a biofilms [317]. Otros trabajos han combinado en un nanosistema, nanopartículas de
plata, que ya presentan efecto antibacteriano, con el cloranfenicol y los resultados fueron
satisfactorios ya que el efecto sinérgico mejoró la respuesta antibacteriana frente a los
componentes por separado [318]. Las nanopartículas de sílice mesoporosa también se
han estudiado como nanovehiculizadores del cloranfenicol, en un estudio se mostró una
encapsulación del 50% y una liberación del fármaco controlada en el tiempo [319].
1.7.7. Antimicrobianos encapsulados: enrofloxacina
Las fluoroquinolonas son fármacos antimicrobianos bactericidas con excelente ac-
tividad frente a un amplio espectro de bacterias aerobias y contra micoplasmas. Debido
a su bajo porcentaje de unión a proteínas plasmáticas tienen volúmenes de distribución
elevados y presentan buena penetración en células y tejidos. Son útiles en el tratamiento de
infecciones del aparato respiratorio y tejidos blandos. En numerosas especies de bacterias,
las fluoroquinolonas dañan el ADN, provocando alteraciones en el superenrollamiento
negativo [320]. Este efecto es debido a la inhibición de la actividad de la ADN-girasa (Fig.
1.17). La topoisomerasa IV es otro lugar de acción de las fluoroquinolonas. Los efectos tóxi-
cos aparecen por la formación de un complejo irreversible formado por quinolona, girasa y
ADN [320]. La inhibición de las topoisomerasas tipo II se produce de forma selectiva tanto
en topoisomerasas microbianas como en topoisomerasas eucariotas de origen procariota
en concentraciones bajas e incluso en las topoisomerasas de mamíferos en concentraciones
más altas. Este amplio espectro de acción permite que este fármaco no solo tenga acciones
antimicrobianas sino también antifúngicas y antiparasitarias [321,322]. Este complejo evita
la progresión de la horquilla de replicación y complejos de transcripción, conduciendo a la
fragmentación del cromosoma y a la muerte celular. La hidrofobicidad de estas moléculas
promueve su absorción por difusión pasiva, pero los mecanismos de difusión no pasiva
pueden influir también en la absorción intestinal [323, 324]. El transporte mediado por
transportadores a través de la membrana apical del intestino en ensayos in vivo en ratas
fue demostrado con esparfloxacino, levofloxacino, ciprofloxacino y norfloxacino [324]. Es
muy importante en este proceso que el fármaco esté completamente disuelto para que sea
absorbido en los segmentos intestinales. Si no ocurre así, la biodisponibilidad oral será
pobre y las concentraciones plasmáticas menores de las esperadas. También puede ocurrir
una saturación de estos transportadores y el establecimiento de un proceso de competición
por otras moléculas. Este sistema de transportadores puede ser un importante mecanismo
en la eliminación de quinolonas, debido a la secreción activa de fármaco desde la sangre al
lumen intestinal.
La relación entre farmacocinética y la actividad microbiológica (farmacodinámica)
de las fluoroquinolonas permite determinar la dosis necesaria para lograr el resultado
clínico deseado. Las quinolonas son antibióticos concentración- dependientes [325], cuanto
mayor es la concentración en contacto con esas bacterias, mayor será su efecto, pero
también su toxicidad debido a su acción no solo frente a la topoisomerasas procariota sino
también frente a las eucariotas [321].















Figura 1.17: Unión del ciprofloxacino (metabolito de la enrofloxacina) a la
ADN-girasa [326].
La toxicidad de una fluoroquinolona depende de la dosis y la especie de animal de
destino [327]. En clínica, han sido descritas reacciones de fotosensibilidad, interacciones
medicamentosas, efectos sobre el sistema nervioso central (ataxia, crisis epiléptica, desva-
necimiento, insomnio, somnolencia y tremores) y cristaluria (conduciendo a una uropatía
obstructiva). Además, en Veterinaria, donde más se emplea este antibiótico, se han descrito
alteraciones gastrointestinales (como nauseas, vómitos y diarrea), artropatías en animales
jóvenes y toxicidad ocular (degeneración retiniana en gatos y cataratas subcapsulares).
Algunas fluoroquinolonas inducen una prolongación del intervalo QT. Dicho intervalo
es la medida del tiempo entre el comienzo de la onda Q y el final de la onda T en un
electrocardiograma. Si se encuentra anormalmente prolongado puede generar arritmias
ventriculares, por lo que en personas sensibles y, en personas con alto riesgo, este fármaco
pueden provocar arritmias. Similarmente, ha sido descrito una prolongación de este interva-
lo en perros, tras la administración de altas dosis de fluoroquinolonas como el esparfloxacino.
El desarrollo de resistencias a las fluoroquinolonas mediante mutaciones en las
topoisomerasas ha sido ampliamente estudiado. La mutación se produce principalmente
sobre la ADN-girasa (topoisomerasa II) [328] y secundariamente sobre la topoisomerasa IV,
contribuyendo a mayores niveles de resistencia. Además de las mutaciones estructurales en
los genes de las topoisomerasas, la resistencia a fluoroquinolonas se puede producir por una
disminución en la permeabilidad de la pared bacteriana o una alteración en la actividad de
las bombas de flujo dependientes de energía. La resistencia a las fluoroquinolonas producida
por mutaciones conlleva una disminución de la susceptibilidad o resistencia a esta clase
de antibióticos [329]. Sin embargo, las resistencias producidas por una disminución de
la permeabilidad o alteración de las bombas de flujo, son menos específicas, generando
múltiples resistencias cruzadas a otros antibióticos no relacionados estructuralmente, como
las tetraciclinas [330]. En el sistema de flujo de antibióticos, las proteínas localizadas en la
membrana bombean el fármaco desde el interior celular al exterior, antes de que dichos
antibióticos puedan interactuar en el sitio activo de la ADN-girasa. Este flujo, constitutivo e
inducible, es un mecanismo conocido de creación de resistencias a las fluoroquinolonas en
bacterias Gram-positivas y Gram-negativas, y puede ser más importante que la mutación















secundaria en los genes que codifican la topoisomerasa IV. La enrofloxacina, al igual
que otras fluoroquinolonas, se usa para tratar bacterias susceptibles en una variedad de
especies. El tratamiento incluye infecciones de piel y tejidos blandos. Este fármaco se
emplea rutinariamente para eliminar las posibles contaminaciones que se pueden producir
en cultivos celulares porMicoplasma spp., ya que debido a su naturaleza hidrófoba, este
fármaco entra en la célula y consigue acabar con estas infecciones de forma eficaz [331,332].
1.7.8. Enrofloxacina encapsulada en nanotransportadores de
fármacos frente a infecciones intracelulares
Este antibiótico también ha sido objeto de estudio por su interés al vehiculizarlo en
nanosistemas transportadores de fármacos. Se han visto previamente los motivos por los
cuáles este fármaco podría mejorar su uso clínico siendo encapsulado en algún nanosistema
como la toxicidad, la rápida distribución por el organismo y la falta de retención del fármaco
en el interior celular. Esto lo convierte en un buen candidato para ser transportado en un
nanosistema y mejorar así su perfil farmacocinético. Varios estudios realizados en modelos
de Salmonella spp.mostraron una mejora en la concentración de enrofloxacina intracelular y
una liberación controlada en el tiempo al estar encapsulada dentro de nanopartículas sólidas
lipídicas frente al fármaco en solución [333, 334]. Otro estudio empleando nanopartículas
sólidas lipídicas mostró una mayor actividad antibacteriana frente a Bacillus subtilis,
así como una menor toxicidad cuando la enrofloxacina iba encapsulada en SLPs [335].
También se han empleado liposomas encapsulando enrofloxacina y se ha demostrado que
los liposomas cargados con el antimicrobiano son rápidamente fagocitados por macrófagos,
mostrando un alto potencial como tratamiento frente a infecciones intracelulares [336,337].













































El objetivo general que persigue esta Tesis Doctoral es el desarrollo de nanosistemas
transportadores de fármacos basados en una composición lipídica para su aplicación como
agentes terapéuticos frente a enfermedades de diferente etiología como son el cáncer o las
infecciones bacterianas.
Los objetivos concretos que se han propuesto para alcanzar el objetivo general de
esta Tesis Doctoral son los siguientes:
Síntesis y caracterización de partículas sólidas lipídicas cargadas con el fármaco
hidrofóbico, enrofloxacina.
Síntesis y caracterización de liposomas encapsulando el antimicrobiano de naturaleza
hidrófoba, cloranfenicol.
Estudio detallado de la encapsulación y posterior perfil de liberación de los fármacos
encapsulados en ambos nanosistemas lipídicos (liposomas y partículas sólidas
lipídicas) en diferentes condiciones fisiológicas, así como el estudio del mecanismo
cinético de liberación obtenido.
Elección y puesta a punto de un modelo de metástasis pulmonar de melanoma en
modelos murinos C57BL/6 para el posterior testado de la eficacia terapéutica de las
partículas sólidas lipídicas cargadas con doxorrubicina.
Puesta a punto de un modelo de infección intracelular en macrófagos infectados por
la bacteria L. monocytogenes para el posterior estudio de la eficacia y seguridad de
los nanosistemas desarrollados mediante ensayos in vitro.
Elección y puesta a punto de un modelo de infección intracelular en modelos murinos
C57BL/6 para el posterior estudio de la eficacia terapéutica y toxicidad de los























































































3.1. Síntesis de Nanomateriales
3.1.1. Nanopartículas de óxido de hierro
La síntesis de las nanopartículas de óxido de hierro se llevó a cabo empleando el
método de co-precipitación [338] y se realizó en el Instituto Ibérico Internacional de
Nanotecnología (INL) en Braga (Portugal) durante mi estancia de investigación en el
laboratorio del Dr. Manuel Bañobre, en colaboración con la Dra. Stefania Scialla.
Reactivos utilizados
Los siguientes reactivos se obtuvieron de la compañía Sigma-Aldrich: cloruro
de hierro (III) hexahidratado (FeCl3· 6H2O, 99%; ref. 236489), cloruro de hierro (II)
tetrahidratado (FeCl2· 4H2O, 99%; ref. 215422), ácido oleico (99%; ref. O1008), solución
de hidróxido de amonio (NH4OH, 28-30%; ref. 105423), cloroformo (CHCl3, 99.5%; ref.
C2432) y hexano (C6H14, 95%; ref. 296090).
Síntesis de nanopartículas de óxido de hierro
Las nanopartículas de óxido de hierro estabilizadas con ácido oleico (Fe3O4@AO)
se sintetizaron utilizando el método de co-precipitación modificado [338], como se muestra
en la Figura 3.1. Para ello, se añadieron 9,2 g de FeCl2· 4H2O y 15 g de FeCl3· 6H2O en
250 mL de agua desionizada. La mezcla se mantuvo en agitación durante 10 minutos a
una temperatura de 50 ◦C. A continuación, se agregaron 30 mL de NH4OH (12 M), dando
como resultado la aparición de un precipitado oscuro de Fe3O4. La reacción se realizó bajo
























































CAPÍTULO 3. MATERIALES Y MÉTODOS
ácido oleico (2,5 mL) y la mezcla se calentó a 80 ◦C durante 1 hora. El exceso del hidróxido
de amonio y del ácido oleico se eliminaron mediante separación de las nanopartículas con
el uso de un imán. El procedimiento de lavado de las mismas se repitió tres veces con
agua desionizada y una vez con hexano. Finalmente, las nanopartículas de Fe3O4@AO, se
suspendieron en cloroformo y se almacenaron a 4 ◦C.
Figura 3.1: Síntesis de nanopartículas de óxido de hierro estabilizadas con ácido oleico
(AO) por el método de co-precipitación.
3.1.2. Partículas sólidas lipídicas
La síntesis de las partículas sólidas lipídicas se realizó mediante el método fusión-
emulsión modificado [339] en el Instituto Ibérico Internacional de Nanotecnología (INL)
en Braga (Portugal), en el grupo del Dr. Manuel Bañobre.
Reactivos utilizados
La cera de Carnauba (T1; ref. E0001) fue adquirida a Koster Keunen Company, los
colorantes hidrófobos, 3,3’-Dioctadecyloxacarbocyanine Perchlorate (DiO; ref. D275) y
el 1,1’-Dioctadecyl-3,3,3’,3’-Tetramethylindotricarbocyanine Iodide (DiR; Ref. D12731)
ambos de Invitrogen. El polysorbato 80 (Tween 80; ref. P4780) y la enrofloxacina (Ref.
17849-5G-F) fueron adquiridos a Sigma Aldrich. La doxorrubicina empleada en este
estudio (ref. A14403) fue suministrada por Adooq Bioscience.
Síntesis de partículas sólidas lipídicas con doxorrubicina: tratamiento de metástasis
pulmonar
Para la síntesis de las partículas sólidas lipídicas (SLPs) se empleó el método de
fusión-emulsión modificado (Figura 3.2) [339]. La técnica fue llevada a cabo por la Dra.
Lorena García-Hevia. Se preparó en primer lugar la fase orgánica con 200 mg de cera de
Carnauba, el fármaco (doxorrubicina) se incorporó al 20% del peso total de la reacción, las
nanopartículas de Fe3O4@AO suspendidas en cloroformo a un 30% del peso total de la























































CAPÍTULO 3. MATERIALES Y MÉTODOS
reacción y el DiO, también disuelto en cloroformo a una proporción de 0,25% del peso total
de la reacción. A continuación se aplicó calor a dicha fase con una decapadora (Einhell;
ref: 4520130) hasta derretir la cera, eliminar el cloroformo y conseguir la disolución de
todos los componentes. Antes de sonicar, se añadió la fase acuosa de la reacción (Tween
80 + agua miliQ) en una proporción del 12,5% hasta un volumen total de 4,5 mL de
síntesis. Posteriormente, la mezcla de ambas fases se sonicó (Branson digital sonifier 250)
con una amplitud del 25% durante 2 minutos, en intervalos de 20 segundos. Durante
el tiempo de sonicación, se aplicó calor a la muestra para facilitar la formación de las
partículas. A continuación, la muestra fue inmediatamente enfriada por inmersión en hielo,
y posteriormente centrifugada para eliminar los restos desechables de la síntesis a 4.700
g durante 10 minutos. El precipitado fue descartado y el sobrenadante obtenido con la
suspensión de las nanopartículas fue almacenado a 4 ◦C para conservar la estabilidad de la
formulación. Para un correcto almacenamiento de las muestras, éstas fueron posteriormente
liofilizadas con un 5% (p/p) de sacarosa como crioprotector.
Síntesis de partículas sólidas lipídicas con enrofloxacina: tratamiento de infecciones
intracelulares
Para la síntesis de las SLPs cargadas con el antibiótico enrofloxacina se empleó el
mismo método previamente descrito, sustituyendo el colorante hidrófobo y el fármaco. En
este caso se empleó el antibiótico enrofloxacina y el colorante hidrófobo DiR.
Figura 3.2: Síntesis de partículas sólidas lipídicas por el método de fusión-emulsión
modificado.























































CAPÍTULO 3. MATERIALES Y MÉTODOS
3.1.3. Liposomas
La síntesis de los liposomas se llevó a cabo mediante el método de hidratación del
film modificado [340,341].
Reactivos utilizados
El liofilizado precursor de liposomas (Pronanosomes Lipo N) fue adquirido a
la compañía Nanovex Biotechnologies S.L., el cloranfenicol (Ref. MB02402-25G) a
Nzytech, la acetona 99,6% (Ref. ACET-P0P-1K0) a Labkem, el colorante hidrófobo
1,1’-Dioctadecyl-3,3,3’,3’-Tetramethylindotricarbocyanine Iodide (DiR; ref. D12731) a
Invitrogen y el dimetilsulfóxido 99,9% (ref. 131954.1611) a Panreac Applichem.
Síntesis de liposomas cargados de cloranfenicol
Comoprimer paso y con el objetivo de optimizar elmétodo de síntesis de los liposomas
cargados con cloranfenicol, se realizaron diversas pruebas previamente empleando diferentes
colorantes para su encapsulación en los liposomas como prueba de concepto. Estos
colorantes fueron dos, uno de naturaleza hidrófila (naranja de acridina; ref. A6014; Sigma)
y otro de naturaleza hidrófoba (1,1’-Dioctadecyl-3,3,3’,3’-Tetramethylindocarbocyanine
Perchlorate (DiI); ref. D282; Invitrogen). Para la síntesis de los liposomas se empleó el
método de hidratación del film modificado (Figura 3.3) [340, 341]. Se partió de 100 mg de
lípido (fosfatidilcolina y colesterol) liofilizado, precursor de liposomas, al que se le añadió
una solución acuosa de 2 mL. Dicha solución acuosa estaba compuesta por agua bidestilada
a la que se le añadió el fármaco a encapsular (Cloranfenicol) a una concentración de 1
mg/mL. En los casos en los que fue necesario añadir un colorante para poder estudiar el
comportamiento de estos liposomas en cultivos celulares, dicho colorante (DiR) se añadió a
esta fase acuosa junto al fármaco a encapsular. Ambos componentes (fármaco y colorante)
son de naturaleza hidrofóbica por lo que para solubilizarlos adecuadamente en la solución
acuosa fueron empleados coadyuvantes. En el caso del cloranfenicol, se usó acetona al
1% y en el caso del colorante (DiR) se disolvió en una solución de DMSO al 5% en agua.
A continuación esta solución acuosa de 2 mL se añadió al vial con el lípido liofilizado y
se dejó en agitación suave a 50 ◦C durante 20 minutos. Esta temperatura es superior a
la temperatura de transición del lípido, permitiendo que el lípido cambie de estado gel a
cristal-líquido aumentando su fluidez. Este cambio en la fluidez del lípido junto a la fase
de hidratación, da lugar a la formación del liposoma. Tras este tiempo en agitación, los
liposomas se sonicaron (5 pulsos, en intervalos de 5 segundos y a una frecuencia de 20
kHz) en un equipo SONICS Vibra-Cell VCX130 Ultrasonic Processor (Sonics & Materials
Inc.). Previo a la sonicación, el vial es agitado 2 minutos manualmente reproduciendo
movimientos circulares que permitan la hidratación del lípido que ha quedado adherido en
la pared del vial. Tras la sonicación, la suspensión de liposomas obtenida se mantuvo 12
horas a 4 ◦C para completar el proceso de formación de las “nano” vesículas lipídicas. Una
vez formados, los liposomas sintetizados se lavaron mediante centrifugación a 12.000 g,
10 minutos dos veces en agua destilada. El primer lavado se realizó en agua con un 5%
DMSO para eliminar los posibles restos de colorante o con una solución de acetona al 1%
en el caso de querer eliminar los posibles restos de cloranfenicol.























































CAPÍTULO 3. MATERIALES Y MÉTODOS
Figura 3.3: Esquema donde se muestran los distintos pasos del proceso de síntesis de
liposomas cargados con antibiótico.
3.2. Caracterización de los nanomateriales
3.2.1. Potencial zeta
Cuando una partícula se dispersa en un disolvente polar, como por ejemplo, una
disolución de electrolito, esta partícula sólida adquiere una carga eléctrica superficial.
Independientemente del electrolito, la carga neta superficial debe estar compensada por
iones en torno a la partícula, de modo que se compense la carga eléctrica del sistema.
La carga superficial y la contracarga compensatoria forman una doble capa eléctrica. La
carga neta de la superficie de la partícula afecta a la distribución de los iones y a la región
circundante interfacial, resultando en un aumento de la concentración de iones de carga
opuesta a la de la partícula. La capa líquida que rodea la partícula tiene 2 partes, una región
interior llamada capa de Stern, la cual tiene iones fuertemente ligados y la capa exter-
na o difusa, región difusa en la que los iones están unidos más débilmente (Figura 3.4) [342].
Un punto de especial interés es el potencial donde se unen la capa difusa y la de
Stern. Este potencial es conocido como potencial zeta (ζ). Este potencial es importante
porque puede ser medido de una manera simple, mientras que la carga de la superficie
de la partícula, así como su potencial no se pueden medir. El potencial ζ puede ser una
manera efectiva de controlar el comportamiento del coloide, puesto que indica cambios en
el potencial de la superficie y en las fuerzas de repulsión entre los coloides. El potencial ζ,
es por tanto, un indicador de la estabilidad del sistema coloidal. Si todas las nanopartículas
en suspensión tienen un alto nivel de cargas positivas o negativas, el valor del potencial ζ es
alto y no tienden a flocular. Sin embargo, si los valores del potencial ζ son bajos, no existirá
entre las nanopartículas suficiente fuerza como para repelerse y tienden así a agregarse.
Su medición aporta información detallada de las causas de la dispersión, agregación o
floculación del material en estudio al ponerlo en presencia de otro tipo de sustancias con























































CAPÍTULO 3. MATERIALES Y MÉTODOS
carga conocida, en este caso el comportamiento de las nanopartículas sintetizadas en el
medio.
La medición del potencial zeta se basa en el principio de que el comportamiento de
los coloides está determinado por las cargas eléctricas presentes en su superficie. Estas
cargas producen fuerzas de repulsión electrostática. Se considera que valores de |30 mV| o
superiores son suficiente para que el sistema coloidal sea estable. Además de una medida
de estabilidad de la suspensión, conocer el valor de la carga superficial de un nanomaterial
va a indicar la localización que puede tener las sustancias (fármaco o colorante) que se han
incorporado en la síntesis, si este se presenta en mayor o menor medida retenido en el inte-
rior o adsorbido en superficie debido a un fenómeno de atracción electroestática o en ambos.
Figura 3.4: Esquema representativo de la diferencia de potencial como una función de la
distancia desde la superficie de una partícula suspendida en un medio de dispersión [342].
3.2.2. Tamaño
La dispersión dinámica de luz (DLS) permite obtener una estimación del tamaño
o la distribución de tamaños de moléculas y nanopartículas en suspensión en la región
submicrométrica. Esta técnica obtiene información del movimiento Browniano de las nano-
partículas y lo relaciona con su tamaño nanométrico: a mayor tamaño de la nanopartículas,
menor desplazamiento y menor velocidad. Cuando se tienen nanopartículas en disolución,
éstas se desplazan y al hacer incidir un haz de luz sobre ellas, es dispersado y su intensidad
varía con el tiempo. Tanto la determinación del potencial ζ como el tamaño por DLS de
las partículas sintetizadas, se midieron en suspensiones de las partículas en agua destilada
empleando el equipo Nano Particle Analyzes SZ-100 HORIBA Scientific, en el Instituto
Ibérico Internacional de Nanotecnología (INL). En el caso de los liposomas se empleó el























































CAPÍTULO 3. MATERIALES Y MÉTODOS
equipo Zetasizer Nano-ZS del Departamento de Química e Ingeniería Biomolecular de la
Universidad de Cantabria.
Además, con este equipo se midió el índice de polidispersión, que informa acerca
de la homogeneidad de los tamaños de las nanopartículas en suspensión y tiene un valor
entre 0 y 1. Cuanto más cercano a 0 es el valor del índice de polidispersión, mayor es la
homogeneidad de la muestra.
3.2.3. Microscopía electrónica de transmisión (TEM)
Para la caracterización morfológica de los nanosistemas sintetizados (SLPs, na-
nopartículas de Fe3O4@AO y liposomas) se realizó un análisis mediante microscopía
electrónica de transmisión (TEM). Esta técnica de microscopía utiliza un haz de electrones
para visualizar un objeto. Para ello, se emplea una muestra ultrafina y la imagen se obtiene
a partir de los electrones que atraviesan dicha muestra. En este caso las diluciones de
los diferentes nanomateriales se montaron y dejaron secar sobre rejillas de cobre con
recubrimiento de carbono, de malla 400 (EM Resolutions).
Los liposomas sintetizados, al tratarse de nanovesículas formadas por membranas
lipídicas con compartimentos acuosos intercalados y de materiales orgánicos, deben ser
teñidos por un compuesto que le permita aumentar el contraste y poder localizar así las
nanovesículas. Se empleó como tinción negativa el acetato de uranilo al 2% en agua
tras ser filtrado con un filtro de jeringa (ref. Jet Biofil) de un tamaño de poro de 0,45
micras y conservado a 4 ◦C. Tras teñir la muestra durante 1 minuto con el acetato de urani-
lo, la rejilla con lamuestra se lavó tres veces en agua destilada durante unminuto cada lavado.
Los microscopios utilizados para el análisis fueron: por un lado, un JEOL JEM 1011
equipado con una cámara digital Gatan de alta resolución disponible en los Servicios
Tecnológicos del Instituto de Investigación Valdecilla – IDIVAL; por otro lado, las SLPs
y las nanopartículas de Fe3O4 sintetizadas en el INL (Instituto Ibérico Internacional de
Nanotecnología) fueron caracterizadas mediante un JEOL JEM 2100.
3.2.4. Microscopía electrónica de barrido (SEM)
Para la caracterización morfológica superficial de las SLPs sintetizadas, se realizó un
análisis mediante microscopía electrónica de barrido (SEM). Esta técnica de microscopía
electrónica es capaz de producir imágenes de alta resolución de la superficie de una muestra
utilizando las interacciones electrón-materia, aplicando un haz de electrones para formar
una imagen. La resolución de esta técnica es menor a la adquirida mediante la microscopía
electrónica de transmisión. En este caso, las diluciones de las partículas se montaron y
dejaron secar sobre un portamuestras de silicio.
El microscopio utilizado para el análisis fue un SEM Quanta 650 FEG, (FEI® Company)
del Instituto Ibérico Internacional de Nanotecnología (INL).
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3.2.5. Nanopartículas de óxido de hierro: morfología y propiedades
magnéticas
Las nanopartículas de Fe3O4 sintetizadas según el método de co-precipitación
anteriormente descrito (Fig. 3.1) se caracterizaron mediante microscopía electrónica
de transmisión (Fig. 3.5). Se determinó una distribución de tamaños, con un diámetro
medio de 13 ± 3 nm de una muestra con una N=116 (Fig. 3.5). Con la técnica de
plasma de acoplamiento inductivo (ICP), se determinó la concentración de hierro final
de las nanopartículas, siendo ésta de 48,6 ± 1,9 mg/mL. Dicha técnica se explicará más
extensamente en la Sección 3.6.7 de Materiales y Métodos.
Figura 3.5: Microfotografías de las nanopartículas de Fe3O4@AO sintetizadas
observadas por microscopía electrónica de transmisión (izquierda). Histograma con la
distribución de tamaños de las nanopartículas (derecha).
Para conocer las propiedades magnéticas de las nanopartículas Fe3O4 se midió el
ciclo de histéresis (Figura 3.6). En un ciclo de histéresis se representa la magnetización
que presenta un compuesto en función del campo magnético aplicado. El valor del campo
al cual el material pierde la magnetización se denomina campo coercitivo (Hc). En el caso
de las sustancias superparamagnéticas este valor es nulo o muy próximo a cero. Las nano-
partículas sintetizadas mostraron un comportamiento superparamagnético característico de
nanopartículas de Fe3O4 de dominio único e indica la utilidad que presentan este tipo de
nanopartículas en el campo biomédico, en aplicaciones para diagnóstico de imagen (MRI),
e hipertermia [343]. Por otro lado, con el empleo de las curvas de los ciclos ZFC-FC (Fig.
3.6), se puede obtener la temperatura de bloqueo, que indica la temperatura por debajo de
la cual los momentos magnéticos están bloqueados. Esto quiere decir que a temperaturas
superiores a dicha temperatura, el material se va a comportar como superparamagnético.
En este caso, la temperatura de bloqueo que se obtuvo fue de ≈ 160K.
La medida de las propiedades magnéticas se realizó en el Instituto Ibérico Internacio-
nal de Nanotecnología (INL), por el Dr. Juan Gallo. Se midió la magnetización en función
del campo aplicado (100 Oe) a 300K (Fig. 3.6). El equipo utilizado fue un magnetómetro
de muestra vibrante, VSM; EV9, Lot-Oriel.
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Figura 3.6: Propiedades magnéticas de las nanopartículas sintetizadas. Ciclo de
histéresis (izquierda). Curva de ciclo ZFC-FC (derecha).
3.3. Eficiencia de encapsulación y perfil de liberación
3.3.1. Eficiencia de encapsulación de la doxorrubicina en las
partículas sólidas lipídicas
La eficiencia de encapsulación de la doxorrubicina en las SLPs se determinó mediante
un método indirecto, cuantificando la concentración de fármaco no encapsulado frente a la
cantidad total de doxorrubicina añadida en la síntesis. La determinación se realizó mediante
cromatografía líquida de alta resolución (HPLC) en el Instituto Ibérico Internacional de
Nanotecnología (INL), en el grupo del Dr. Manuel Bañobre. Este estudio fue realizado por
la Dra. Lorena García-Hevia y el Dr. Juan Gallo.
La HPLC es una técnica que se emplea para separar los componentes de una mezcla
basándose en diferentes tipos de interacciones químicas entre las sustancias analizadas y
una columna cromatográfica. El compuesto pasa por la columna cromatográfica o fase
estacionaria (un cilindro con pequeñas nanopartículas redondeadas que presentan ciertas
características químicas en su superficie) mediante el bombeo de un líquido (fase móvil) a
alta presión a través de dicha columna. La muestra a analizar es introducida en pequeñas
cantidades junto a la fase móvil, sus componentes van siendo retenidos y, en consecuencia,
disminuyendo su velocidad dependiendo de las interacciones químicas o físicas de la
muestra con la fase estacionaria a medida que pasan por la columna. El grado de retención
de los componentes de la muestra depende de la composición de la fase estacionaria, de
la fase móvil y de la naturaleza del compuesto. Una mejora introducida en la técnica de
HPLC descrita fue la variación en la composición de la fase móvil durante el análisis,
conocida como elución en gradiente. Un gradiente normal en una cromatografía de fase
reversa puede empezar a un 5% de acetonitrilo y progresar de forma lineal hasta un 50%
en 25 minutos. El gradiente utilizado varía en función de la hidrofobicidad del compuesto
y separa los componentes de la muestra en función de la afinidad del compuesto por la fase
móvil utilizada respecto a la afinidad del mismo por la fase estacionaria.
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En el caso de la cuantificación de la doxorrubicina, se usó un gradiente de agua: acetonitrilo
(de 100% a 25:75%) y una columna Aeris de 1,7 μm de péptido XB-C18.
3.3.2. Eficiencia de encapsulación de la enrofloxacina en las
partículas sólidas lipídicas
La eficiencia de encapsulación de la enrofloxacina en las SLPs se determinó también
mediante un método indirecto, pero en este caso se empleó la espectrofotometría UV-Visible
para cuantificar la concentración de antibiótico encapsulada. La determinación se realizó
en el Instituto Ibérico Internacional de Nanotecnología (INL).
La espectrofotometría UV-visible es una técnica analítica que permite determinar
la concentración de un compuesto en solución. Dicha técnica se basa en que las molécu-
las absorben las radiaciones electromagnéticas de ciertas longitudes de onda (λ) (rango
UV-Vis), y a su vez que la intensidad de luz absorbida depende de forma lineal de la
concentración. Para hacer este tipo de medidas se emplea un espectrofotómetro, en el que
se puede seleccionar la longitud de onda de la luz que pasa por una solución y medir la
intensidad de la luz absorbida por la misma frente a una referencia. Las longitudes de
onda de las radiaciones que una molécula puede absorber y la eficiencia con la que se
absorben dependen de la estructura de la molécula (transiciones electrónicas), así como de
las condiciones del medio (pH, temperatura, fuerza iónica o constante dieléctrica), por lo
que dicha técnica es importante para la determinación y caracterización de biomoléculas.
Las moléculas pueden absorber energía luminosa y almacenarla en forma de energía interna
transformándose en calor. Cuando la luz es absorbida por una molécula se origina una
transición electrónica desde el estado energético fundamental a un estado de mayor energía
(estado excitado). Cada molécula presenta una serie de estados excitados (o bandas) propias
de esa molécula. Como consecuencia, la absorción que a distintas longitudes de onda
presenta una molécula constituye una seña de identidad de la misma y es lo que se conoce
como espectro de absorción.
El espectro de absorción es una representación gráfica que muestra la luz absorbida a
diferentes valores de λ a partir de una solución diluida de un compuesto, cuya absorbancia
máxima entra dentro del rango de medida del espectrofotómetro. En dicha representación
se observa el valor de absorbancia, es decir, la intensidad de la luz tras haber atravesado
una muestra, a diferentes longitudes de onda I (λ) frente a un blanco que contenga el
disolvente de la solución (I0) de la muestra a caracterizar (A(λ)= - log (I/I0)). A partir
del espectro de absorción se obtendrá el valor de λ a la que el compuesto presenta la
mayor absorbancia. Dicha λ se utilizará a la hora de hacer determinaciones cualitativas y
cuantitativas del compuesto. La ley de Lambert-Beer (3.1) establece que la absorbancia (A),
medida de la luz absorbida por una sustancia de una solución, es directamente proporcional
a su concentración. También depende de la distancia que recorre la luz por la solución. A
igual concentración, cuanto mayor distancia recorre la luz por la muestra más moléculas
se encontrará. Por último, depende de ε, una constante de proporcionalidad denominada
coeficiente de extinción molar que es específica de cada cromóforo. Como la absorbancia
es adimensional, las dimensiones del coeficiente de extinción dependen de las de la
concentración (c) y espesor (l) de la muestra atravesada. (l) se expresa siempre en cm
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mientras que la concentración se hace, siempre que sea posible, en molaridad (M), con lo
que las dimensiones del coeficiente (ε) resultan serM–1·cm–1. Este coeficiente se denomina
coeficiente de extinción molar (εM). La ley de Lambert-Beer se cumple para soluciones
diluidas, ya que para valores de concentración altos se pierde la linealidad.
A(λ) = –log(I/I0) = ε(λ) · c · l (3.1)
Para conocer la concentración de un compuesto en una muestra mediante la medida
de la absorbancia se realiza previamente una recta de calibrado. Para ello se preparan
soluciones de diferentes concentraciones del compuesto, determinándose para cada una de
ellas el valor de la absorbancia a una determinada λ, p.ej. el máximo de absorción. Estos
valores de absorbancia se representan en el eje de ordenadas y los de concentración en el
eje de abscisas. Se observará que, a bajas concentraciones, el aumento de concentración se
corresponde con un incremento lineal en la absorbancia (zona de cumplimiento de la ley
de Lambert-Beer).
3.3.3. Eficiencia de encapsulación del cloranfenicol en los liposomas
En el caso de los liposomas se empleó un método directo para conocer la eficacia
de encapsulación del cloranfenicol. Para ello, se tomó un volumen conocido de la síntesis
de liposomas y se centrifugó durante 10 minutos a 12.000 g dos veces. La primera vez
se empleó agua destilada con un 1% de acetona para eliminar los posibles restos de
cloranfenicol no encapsulado, el otro lavado solo con agua destilada. A continuación se
eliminó el sobrenadante y al pellet de liposomas se le añadió 1 mL de metanol extra puro
(ref. ME0301005 de Scharlau). El metanol rompe los liposomas formados, elimina la parte
lipídica y permite que el fármaco encapsulado se solubilice. Se empleó un vórtex para
dispersar la muestra en el metanol y se midió la absorbancia del cloranfenicol. Mediante el
empleo de una recta de calibrado se obtuvo la concentración de cloranfenicol encapsulada
respecto al total de fármaco añadido al comienzo de la síntesis.






3.3.4. Ensayo de liberación de la doxorrubicina en PBS in vitro
El perfil de liberación de la doxorrubicina en tampón fosfato salino (PBS [137 mM
NaCl, 2,7 mM KCl, 10 mM Na2HPO4, 1,8 mM KH2PO4, pH = 7,4]) es un ensayo que
permite estudiar el comportamiento de las partículas en una solución que simula las
condiciones fisiológicas. Para este análisis, se tomó un volumen de 0,3 mL de una solución
de doxorrubicina a una concentración de 20 mg/mL en PBS (pH = 7,4). La dispersión
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se introdujo en una membrana de diálisis (membranas de celulosa de corte de 14 kDa;
Sigma-Aldrich). Posteriormente, la membrana se sumergió en PBS, bajo condiciones
controladas de agitación (300 rpm) y temperatura 37 ◦C. El método de diálisis permitió la
difusión del fármaco a través de la membrana de celulosa a la solución receptora de tampón
fosfato (Figura 3.7). Se tomaron muestras de 1 mL a diferentes tiempos y se midieron
mediante espectroscopía de fluorescencia en un Edinburgh Inst. FLSP-920, del grupo de
Altas Presiones y Espectroscopía de la Universidad de Cantabria.
Los valores se compararon con los de una curva de calibración de la doxorrubicina.
Finalmente, los datos del perfil de liberación de la doxorrubicina en función del tiempo
se ajustaron siguiendo el modelo cinético de Korsmeyer-Peppas [344] como se describirá
posteriormente.
Figura 3.7: Ensayo in vitro de liberación de fármaco de las partículas empleando el
método de diálisis.
Fluorimetría
Para poder cuantificar la liberación de la doxorrubicina in vitro, se midieron las
muestras de 1 mL de volumen de PBS (pH = 7,4) siguiendo el proceso descrito previamente
en la Sección 3.3.4 de Materiales y Métodos y se analizó empleando la espectroscopía de
fluorescencia (Fig. 3.8). Mediante esta técnica, la muestra se excita desde su estado electró-
nico fundamental hasta uno de sus estados excitados, generalmente mediante radiación UV.
Las vibraciones moleculares causan una pérdida de energía hasta que se alcanza el estado
vibracional más bajo del estado electrónico excitado. Después la molécula se relaja a uno de
los distintos niveles de vibración del estado electrónico fundamental, liberando su energía
en forma de fotones (luz) de energía inferior a la de excitación. Dado que el electrón puede
caer a cualquiera de los diferentes niveles vibracionales del estado fundamental, los fotones
emitidos tendrán diferentes energías y, por lo tanto, longitud de onda. Así, manteniendo la
luz de excitación a una longitud de onda constante y midiendo las diferentes longitudes























































CAPÍTULO 3. MATERIALES Y MÉTODOS
de onda de la luz emitida por una muestra (utilizando un monocromador), se obtiene el
espectro de emisión. Para obtener el espectro de excitación, se detecta la luz emitida a
una longitud de onda determinada, y la muestra se va excitando a diferentes longitudes de
ondas mediante un monocromador de excitación.
El equipo utilizado en este caso fue el espectrofluorímetro Edinburgh Instruments FLSP920
equipado con dos monocromadores (para excitación y emisión) del Grupo de Altas Pre-
siones y Espectroscopía de la Universidad de Cantabria. Consta, además, de detectores
fotomultiplicadores para visible, extendido visible y NIR y una lámpara continua de Xe de
450 W.
Figura 3.8: Espectros de fluorescencia de la doxorrubicina en PBS a distintas
concentraciones para realizar la curva patrón o curva de calibrado.
3.3.5. Ensayo de liberación de la enrofloxacina y del cloranfenicol
in vitro
El perfil de liberación de los dos antibióticos (enrofloxacina y cloranfenicol) se realizó
en dos medios diferentes: en PBS, para simular el medio fisiológico (pH = 7,4) y en medio
lisosomal sintético (25 mMMES–NaOH que contiene 0,5 mMCaCl2, 1 mMMgCl2 y 200
mM KCl [pH = 4,5]) [345] simulando al medio endolisosomal. En el caso del ensayo de
liberación de las SLPs cargadas con enrofloxacina, se siguió el mismo procedimiento que
el explicado en el caso de la doxorrubicina (Sección 3.3.4 de Materiales y Métodos), pero
en este caso las muestras de 1 mL tomadas a diferentes tiempos se midieron empleando
espectrofotometría en un Nanodrop (DeNovix DS-11; GC Biotech) del Departamento de
Biología Molecular de Medicina, y un espectrofotómetro Cary 6000i UV-Vis-NIR del
Grupo de Altas Presiones y Espectroscopía, ambos de la Universidad de Cantabria.























































CAPÍTULO 3. MATERIALES Y MÉTODOS
En el caso de los liposomas cargados con cloranfenicol, se añadió un volumen de
0,3 mL de la síntesis inicial, a una concentración de lípido en agua de 50 mg/mL. Estas
muestras también se cuantificaron por espectrofotometría en los mismos equipos empleados
para las SLPs. Los valores de las muestras de ambos antibióticos se compararon con los
de una curva de calibración realizada previamente de los dos fármacos en ambos medios
de liberación (PBS y lisosomal). Finalmente, los datos del perfil de liberación de los dos
antibióticos en función del tiempo se ajustaron siguiendo el mismo modelo cinético que en
el caso de la doxorrubicina, el modelo de Korsmeyer-Peppas.
3.3.6. Modelos cinéticos: modelo Korsmeyer-Peppas
Entre los modelos matemáticos más utilizados para analizar y describir el mecanismo
mediante el cual ocurre el proceso de liberación de un fármaco de un nanosistema, se
encuentran los propuestos por Higuchi [346] y Korsmeyer-Peppas en 1983 [344]. Higuchi
propuso un modelo matemático ampliamente utilizado para describir el proceso empírico
de liberación de fármacos, el cual cumple con la Ley de Fick y se representa mediante la
ec. (3.3): dondeMt/M es la fracción de fármaco liberada en un tiempo t y k es la velocidad
de liberación. Por otro lado, Korsmeyer y Peppas propusieron un modelo matemático que
es generalmente lineal para valores de Mt/M<0,6, es decir, valores de fracción de fármaco
liberado por debajo del 60%. Este modelo intenta explicar mecanismos de liberación de
fármacos donde se presenta erosión y/o disolución de la matriz y permite entender la libera-
ción no lineal de fármacos. No es más que una forma generalizada de la ecuación de Higuchi
que se expresa mediante la ec. (3.4): donde k es la velocidad de liberación que incorpora
características estructurales y geométricas del sistema de liberación, y n es el exponente
que indica el mecanismo mediante el cual ocurre la liberación del fármaco (Tabla (3.1). El
valor del exponente n nos da información sobre la cinética de liberación del fármaco, por
lo que si dicho exponente es inferior o igual a 0,5, la liberación del fármaco tiene lugar a
través de un fenómeno de difusión de tipo Fickiano. Si n es mayor o igual a 1, el mecanismo
de liberación del fármaco depende del proceso de descomposición de la matriz; y cuando n
toma valores entre 0,5 y 1 indica que la liberación del fármaco es debida a un mecanismo
de difusión no Fickiano o anómalo, que consiste en una combinación de mecanismos de
difusión y de erosión de la matriz. Estos valores pueden mostrar pequeñas variaciones según
































































CAPÍTULO 3. MATERIALES Y MÉTODOS
Tabla 3.1: Interpretación del exponente de difusión (n) y el mecanismo de liberación del
fármaco correspondiente según el modelo matemático de Korsmeyer-Peppas y en base a la
geometría del sistema de liberación.
Exponente de difusión (n) Mecanismo de Liberación
Capa/película Cilindro Esfera
<0,5 <0,45 <0,43 Difusión Tipo Fick
0,5 <n <1 0,45 <n <0,89 0,43 <n <0,85 Difusión anómala (No tipo Fick)
n = 1 n = 0,89 n = 0,85 Transporte Caso II
n >1 n >0,89 n >0,85 Transporte Super-caso II
3.4. Ensayos in vitro en cultivos celulares
3.4.1. Soluciones
Losmedios líquidos o soluciones que se emplearon en el crecimiento ymantenimiento
de los cultivos celulares fueron los siguientes:
IMDM: del inglés Iscove’s Modified Dulbecco’s Medium, medio de cultivo para el
crecimiento in vitro de células eucariotas, recomendado para cultivos celulares de alta
densidad o proliferación rápida como los macrófagos. Presenta L-glutamina y rojo fenol
como indicador de pH (ref. P04-20350) de Panbiotech.
HBSS: del inglés Hank’s Balanced Salt Solution, solución salina rica en iones bicarbonato.
Formulación: 400 mg/L de KCl, 60 mg/L de KH2PO4, 8.000 mg/L de NaCl, 350 mg/L
NaHCO3, 47, 88 mg/L de Na2HPO4 y 1.000 mg/L de glucosa. (ref. P04-34500) de
Panbiotech.
PBS: del inglés Phosphate-Buffered Saline, solución salina isotónica. No presenta iones
calcio, magnesio ni rojo fenol como indicador de pH. (pH final: 7,4) (ref. 70011-036)
GibcoTM; Fisher Scientific.
Suero bovino fetal (SBF): como suplemento al medio de cultivo celular para favorecer el
crecimiento y la adhesión de las células (ref. 26140079) GibcoTM; Fisher Scientific.
Gentamicina: el sulfato de gentamicina presenta un amplio espectro de acción bacteriano y
es estable a un amplio rango de temperaturas y pH (ref. BE02-012E) de Lonza.
3.4.2. Líneas celulares
En este estudio se emplearon dos líneas celulares, una de melanoma maligno de
piel de ratón (B16-F10 [ATCC CRL-6475]) y otra de macrófagos de sarcoma de retículo
de ratón (J774A.1 [ATCC TIB-67]). La primera línea celular se empleó en el estudio
del tratamiento frente a la metástasis pulmonar y la segunda línea celular se usó en el
estudio del tratamiento frente a infecciones intracelulares. Ambas líneas celulares fueron
crecidas en medio IMDM, suplementado con SBF al 10% al que se le añadió el antibiótico
gentamicina a una concentración de uso de 10 μg/mL. Las células se incubaron a 37 ◦C
con una atmósfera de CO2 al 5% y una humedad relativa del 95%. La manipulación de las
líneas celulares se realizó en condiciones estériles en campana de flujo laminar.























































CAPÍTULO 3. MATERIALES Y MÉTODOS
3.4.3. Microscopía de fluorescencia
Microscopía de epifluorescencia
El microscopio de epifluorescencia es un microscopio óptico. En un microscopio
óptico convencional la luz atraviesa la muestra estudiada, mientras que en un microscopio
de epifluorescencia la luz no atraviesa la muestra sino que el mismo objetivo que ilumina
y recoge la luz emitida por la muestra. Su funcionamiento se basa en la propiedad de
fluorescencia que tienen unas moléculas denominadas fluorocromos. Estos fluorocromos
son sustancias que presentan la propiedad de emitir un fotón de una longitud de onda
determinada cuando son excitados por un fotón incidente de una longitud de onda a la
cual absorbe. La parte de la molécula que emite la fluorescencia se denomina fluoróforo.
Los fluorocromos se utilizan para marcar ciertas estructuras celulares destacándolas del
resto de los elementos que componen la célula. Esto permite identificar distintas moléculas
o conjuntos de ellas. El fluorocromo puede presentar afinidad por distintos elementos
celulares o puede ser conjugado químicamente a otras moléculas como anticuerpos, para
reconocer específicamente cierto componente celular. En el microscopio de epifluores-
cencia convencional, la muestra se ilumina con un rango de longitudes de onda que se
seleccionan mediante filtros de corte o interferenciales. La imagen obtenida es el resultado
de la radiación emitida por las moléculas que han sido excitadas. Para detectar solo la
emisión deseada, se utilizan unos determinados filtros. Se pueden observar muestras que
previamente se han teñido con un fluoróforo o a las cuales se ha realizado una preparación
inmunofluorescente o que sean intrínsecamente fluorescentes.
La microscopía de epifluorescencia convencional se empleó como método rutinario.
Los equipos que se emplearon fueron el Zeiss Axiovert 200M y el ZOE Fluorescent Cell
Imager (Bio-Rad Laboratories; ref. 1450031). El primero de ellos utiliza la luz procedente
de una lámpara y mediante filtros selecciona la longitud de onda de excitación, en función
del fluoróforo que se va a visualizar; en el segundo caso, el microscopio trabaja con LEDs
y no emplea filtros.
Microscopía de fluorescencia confocal
La principal característica de la microscopía confocal de fluorescencia es que recoge
y detecta la luz emitida por moléculas fluorescentes situadas en un mismo plano del
espacio tridimensional. Esto es posible porque, por una parte, la fuente de iluminación
utilizada es láser: radiación colimada en la que el haz se mantiene perfectamente lineal
al propagarse. Esta luz monocromática ilumina las muestras de forma específica con una
intensidad elevada y estable. Esta disposición permite conseguir resoluciones microscópicas
subcelulares típicamente λ/2 (límite de difracción de Abbe), con λ la longitud de onda del
láser. Por otra parte, en los microscopios confocales existe una pieza llamada “diafragma
de detección confocal” o “pinhole”, un filtro espacial que consiste en un pequeño orificio
en el filtro detector de la luz que impide el paso de aquella procedente de los planos de la
muestra que no están en foco (Fig. 3.9). Así, se obtiene sólo la información de la región
enfocada, denominada “plano de imagen primario” o “plano focal”, y se elimina el resto.
Esta microscopía consigue obtener imágenes de alta resolución, nitidez y contraste en un























































CAPÍTULO 3. MATERIALES Y MÉTODOS
único plano focal de la muestra. Tras obtener varios planos focales a lo largo del eje Z, se
puede generar una imagen 3D de la muestra.
Figura 3.9: Diagrama donde se representan las diferencias entre la microscopía de
fluorescencia y la microscopía de fluorescencia confocal.
El funcionamiento de un microscopio confocal es similar al de uno de epifluores-
cencia, ya que ambos se basan en el fenómeno de la fluorescencia. Una de las diferencias
que existe entre ambos radica en que el segundo carece del “diafragma de detección
confocal”, y utiliza una lámpara de mercurio y/o tungsteno halógena como fuente de
iluminación. Esta lámpara tiene una potencia irregular, con diferentes picos de intensidad,
que se podría definir como una combinación de diversas radiaciones monocromáticas. Por
ello, proporciona imágenes de peor calidad, que muestran la información de todos los
planos de la muestra, enfocados o no.
El microscopio confocal utilizado es un Nikon A1R equipado con varios láseres de
longitudes de onda: 405, 488, 514, 561, 633 nm, y con dos sistemas de detección: por
filtros en cuatro canales y espectral de 32 canales con tres redes de difracción diferentes.
Se emplearon los objetivos de distintos aumentos y aperturas numéricas (NA): 10x (0,45
NA), 20x (0,75 NA), 60x (1,3 NA), 60x (1,4 NA), y 100x (1,49 NA), algunos de ellos (40x,
60x y 100x) de inmersión.
3.4.4. Inmunofluorescencia
Esta técnica se empleó para conocer la interacción y comportamiento de las SLPs en
cultivos celulares, así como la visualización de la doxorrubicina liberada de las partículas
en función del tiempo. Se añadieron estas partículas cargadas con doxorrubicina a una
concentración de 2 μg/mL a cultivos celulares B16-F10 (melanoma murino). Para ello, se
cultivaron las células sobre cubreobjetos de borosilicato redondos de 10 mm de diáme-
tro (Thermo Fisher). Se recogieron muestras a diferentes tiempos tras la adición de las
partículas, se lavaron con PBS y posteriormente se fijaron incubando durante 20 minutos
con paraformaldehído (ref. 43368; Alfa Aesar) al 4% en PBS. Para poder distinguir la























































CAPÍTULO 3. MATERIALES Y MÉTODOS
interacción de las partículas con las células, las muestras fueron teñidas con el anticuerpo
primario de ratón anti-α-tubulina (B512; Sigma-Aldrich) que reconoce los microtúbulos
de la célula. Posteriormente, se le añadió un anticuerpo de cabra secundario, el anti-IgG
de ratón conjugado con Alexa Fluor 647 (ref.A21236; Invitrogen). La muestra se incubó
durante 1 hora a temperatura ambiente con dichos anticuerpos por separado y realizando
tres lavados entre ambos de 5 minutos cada uno con PBS-T (PBS con Tritón X-100)
al 0,1%. Para visualizar los núcleos se utilizó Hoechst 33258 (Sigma-Aldrich). Para su
almacenamiento, los cubreobjetos fijados se dejaron en una solución de PBS + 0,1% de
azida sódica (NaN3) a 4 ◦C. Las muestras se montaron en medio Inmu-Mount (Thermo
Fisher) sobre portamuestras (CellPath).
Para conocer la interacción de los liposomas y de las SLPs en cultivo celular, se
añadieron estos nanosistemas a cultivos celulares de macrófagos de ratón (J774A.1). El
procedimiento fue el mismo que se ha descrito anteriormente, a excepción del anticuerpo
secundario empleado. En este caso se usó un anticuerpo de cabra secundario el anti-IgG de
ratón conjugado con Alexa Fluor 488 (ref.A11029; Invitrogen).
3.4.5. Microscopía de contraste de fases
La microscopía de contrate de fases es una técnica muy empleada en áreas como
Medicina y Biología, ya que permite observar células y tejidos vivos, así como cortes
semifinos no coloreados. Se usa principalmente para aumentar el contraste entre las partes
claras y oscuras de las células sin colorear y resulta especialmente útil para células vivas.
Para aumentar el contraste aprovecha las pequeñas diferencias de los índices de refracción
en las distintas partes de una muestra. Esta microscopía se basa en que la luz, al atravesar
objetos con distintos índices de refracción, experimenta retardos (o desfases); sin embargo,
estos no son tan notorios como para poder observarlos. El microscopio de contraste de
fases acentúa estos retardos, haciendo que zonas con distintos índices de refracción se
traduzcan en una variación de contraste que puede ser observado. Las partes oscuras de
la imagen corresponden a las partes densas de la muestra; las partes claras de la imagen
corresponden a zonas menos densas. Esta técnica se empleó para el seguimiento rutinario
de los cultivos celulares. Se usó un microscopio de contraste de fase Nikon Eclipse TS100F
invertido equipado con una cámara digital Progress CT5 (Jenoptik).
3.4.6. Preparación de muestras celulares para microscopía
electrónica de transmisión
Para analizar la internalización y la localización de las SLPs (con nanopartículas
magnéticas [Fe3O4@AO]) en las células de macrófagos de ratón (J774A.1) y de melanoma
murino (B16-F10) a diferentes tiempos (5, 24, 48 y 72 horas), se tomaron imágenes de
microscopía electrónica. Las células a analizar se lavaron dos veces con solución HBSS, y
se fijaron durante 30 minutos con glutaraldehído al 3% en tampón fosfato 0.12 M (pH =
7,4). Para aumentar el contraste de las membranas celulares, se realizó una post-fijación
durante 3 horas en OsO4 (ref. 251755; Sigma-Aldrich) al 2% a temperatura ambiente, en























































CAPÍTULO 3. MATERIALES Y MÉTODOS
agitación y protegido de la luz. Después de varias etapas de lavado con cloruro sódico a
una concentración 0,1 M, la muestra se deshidrató en una serie gradual de acetona en agua
(99.6%, Labkem):
1. Acetona 30%, 20 minutos
2. Acetona 50%, 30 minutos
3. Acetona 70% + acetato de uranilo 1%, durante la noche
4. Acetona 80%, 20 minutos
5. Acetona 90%, 30 minutos
6. Acetona anhidra, 30 minutos (dos pasos)
Posteriormente la muestra se integró en una resina Durcupan (Fluka, ref. 44611
de Sigma- Aldrich) y la polimerización se llevó a cabo en una estufa a 65 ◦C durante
48 horas. Finalmente, los bloques se cortaron con un ultramicrotomo (Leica, Ultracut
UCT). Se realizaron cortes semifinos de 1 μm de espesor que se tiñeron con azul de
toluidina al 1% para valorar la correcta preservación del material. Los cortes ultrafinos
de 60 nm se montaron en rejillas de níquel y se tiñeron con acetato de uranilo antes de
su visualización. Los cortes se realizaron en el ultramicrotomo Leika®. El microscopio
electrónico utilizado para el análisis de las muestras fue un JEOL JEM 1011 equipado
con una cámara digital Gatan de alta resolución disponible en el IDIVAL. Esta técni-
ca se llevó a cabo con la colaboración deDéboraMúñoz, técnico del grupo deNanomedicina.
3.4.7. Viabilidad celular
El ensayo de viabilidad celular pretende determinar la cantidad de células no via-
bles (células muertas con la membrana dañada) en un cultivo celular tras aplicarle un
determinado tratamiento (fármaco o partículas). El ensayo de exclusión de azul de tripán
es uno de los métodos más comunes para medir la viabilidad celular. El azul de tripán,
también conocido como diamina azul y azul Niágara, es una diamina derivada de la
toluidina. Este colorante es una molécula de 960 Da que no es capaz de atravesar la
membrana celular y, por lo tanto, sólo consigue teñir las células con la membrana dañada.
Al entrar en la célula, el azul de tripán se une a las proteínas intracelulares, lo que hace
que las células adquieran un color azulado. Por lo tanto, las células muertas se muestran
de un distintivo color azul bajo el microscopio. Debido a que las células vivas exclu-
yen al colorante y no se tiñen, este método también se llamamétodo de tinción por exclusión.
El experimento se realizó cultivando macrófagos murinos (J774A.1) en una placa de
6 pocillos con medio IMDM, suplementado con SBF al 10%. Tras 72 horas de exposición
a los diferentes tratamientos, se extrajeron las células, se mezclaron con el azul de tripán
en una proporción 1:1 y se contaron en una cámara de Neubauer (Ref.717820; BrandTM;
Fisher Scientific) al microscopio. Se realizó un contaje de las no viables (teñidas de azul)
respecto al número total de células en cada tratamiento.
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3.5. Listeria monocytogenes 10403S como modelo de bac-
teria intracelular
3.5.1. Cepa bacteriana
El modelo bacteriano de microorganismo intracelular empleado en esta Tesis es
la Listeria monocytogenes: se empleó la cepa silvestre 10403S fluorescente cedida por
el Dr. Daniel A. Portnoy (University of California, Berkeley, USA). Esta cepa tiene la
peculiaridad de presentar fluorescencia, generada por un plásmido de expresión constitutivo
de mCherry [349–351].
3.5.2. Soluciones
Losmedios líquidos o soluciones que se emplearon en el crecimiento ymantenimiento
de los cultivos bacterianos fueron los siguientes:
BHI: del inglés Brain-Heart Infusion. Se trata de un medio de alto valor nutritivo empleado
para el crecimiento de un amplio rango de microorganismos (aerobios y anaerobios).
Formulación para 1 litro: 17,5 g de infusión de cerebro y corazón de cerdo, 10 g de
peptona, 2 g de glucosa, 5 g de NaCl y 2,5 g de Na2HPO4 disuelto en 1 litro de agua
ultrapura y esterilizado en autoclave a 121 ◦C durante 20 minutos; pH final: 7,4. Biokar,
(ref. BK015HA).
BHI-agar: medio BHI al que se le ha añadido 1,5% de agar para el crecimiento de
microorganismos en medio sólido. Biokar, (ref. BK029HA).
PBST 0,1%: solución de tampón fosfato salino al que se le ha añadido un 0,1% de tritón
X-100, un surfactante no iónico empleado para la lisis celular y para la permeabilización
de las células en técnicas de tinción o inmunofluorescencia. Sigma-Aldrich, (ref. X100-
100ML).
Estreptomicina: antibiótico empleado en el cultivo de la bacteria L. monocytogenes por ser
el antibiótico al que presenta resistencia dicha cepa. Se preparó un stock del antibiótico
Estreptomicina (ref.S9137; Sigma-Aldrich) en una solución en agua a una concentración
de 50 mg/mL y se conservó a -20 ◦C. La concentración de uso fue de 50 μg/mL.
3.5.3. Preparación de stock de bacterias
Inicialmente se tomó una pequeña muestra del glicerol previamente preparado y
conservado a -80 ◦C, se preparó un preinóculo de caldo de cultivo BHI y estreptomicina a
una concentración de 50 μg/mL y se dejó crecer durante la noche a 37 ◦C. Tras 12 horas de
crecimiento bacteriano, se preparó un tubo con 5 mL de caldo de cultivo BHI y glicerol
anhidro al 20% (ref. A1123; Panreac) y se tomó una pequeña muestra del cultivo crecido
del preinóculo hasta que apareció turbidez. A continuación, se agitó bien la muestra y se
midió la densidad óptica de la muestra a 600 nm. La cuantificación bacteriana se llevó
a cabo empleando las unidades formadoras de colonias (UFCs/mL). Una UFC es una
unidad de medida que se emplea para la cuantificación de microorganismos viables en
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una muestra líquida o sólida. La viabilidad se define como la habilidad de multiplicarse
por fisión binaria en condiciones controladas. Por lo tanto, en el recuento de UFCs de un
cultivo de microorganismos solo se consideran las células viables. Las UFCs son el número
mínimo de células separables sobre la superficie o dentro de un medio de agar semisólido,
que da lugar al desarrollo de una colonia visible. Se considera una absorbancia de 1.0
aproximadamente a unas 108 unidades formadoras de colonias (UFCs)/mL. Para corroborar
esto, en paralelo se prepararon unas diluciones seriadas de la muestra. Se plaquearon en
placas de Petri con medio BHI-agar las tres últimas diluciones (10–5, 10–6 y 10–7), tres
placas de cada dilución y se incubaron durante 24-48 horas a 37 ◦C. Cuando se observó
crecimiento se cuantificó el número de UFCs/mL y se conservó la muestra de concentración
conocida a -20 ◦C.
3.5.4. Diseño de infección intracelular con L. monocytogenes
Las células J774 se cultivaron a 37 ◦C en placas de 6 pocillos hasta alcanzar
una cantidad aproximada de 106 células/pocillo, usando como medio de cultivo IMDM
suplementado con un 10% de SBF y 50 μg/mL de gentamicina, en un volumen de 2
mL/pocillo. Posteriormente, las células permanecieron en medio IMDM sin antibiótico. A
continuación, se añadieron las bacterias L. monocytogenes a una concentración necesaria
para obtener una infección 1:30 (30 bacterias/célula) y se mantuvo a 37 ◦C en estufa con
una atmósfera de CO2 al 5% y una humedad relativa del 95% durante 3 horas. Tras este
tiempo, el medio se cambió por IMDM con gentamicina a una concentración de 500 μg/mL,
con el fin de eliminar las bacterias extracelulares que no se hubieran internalizado. Después,
dicho medio fue sustituido por IMDM con gentamicina a una concentración de 50 μg/mL y
se añadieron las nanopartículas con el tratamiento según los grupos del experimento, hasta
las 72 horas.
Figura 3.10: Diseño de infección de macrófagos con la bacteria intracelular modelo:
Listeria monocytogenes. La infección se llevó a cabo siguiendo los pasos: Paso 1, se
cultivan las células, en este caso los macrófagos murinos. A continuación, el paso 2
consistió en infectar dichas células con L. monocytogenes, una vez estuvieron las células
infectadas con la bacteria en su interior (paso 3) y tras eliminar las bacterias
extracelulares, se añadieron a estos cultivos procariota-eucariota las partículas (SLPs y
liposomas) cargadas con los fármacos (enrofloxacina y cloranfenicol) junto con los
respectivos controles para conocer su eficacia terapéutica.
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3.5.5. Extracción de bacteria L. monocytogenes y cuantificación de
unidades formadoras de colonias.
Posteriormente, para conocer si el tratamiento fue efectivo, las células fueron lavadas
dos veces con PBS, y por último, para facilitar la lisis celular y liberar las bacterias que
contengan las células, al medio se le añadió PBST (PBS con un 0,1% de tritón). Una vez
lisadas, se centrifugaron a 12.000 g durante 10 minutos, se añadieron 200 μL de medio BHI
y se cultivaron en placas de BHI-agar con estreptomicina siguiendo diferentes diluciones.
Se incubaron en estufa a 37 ◦C durante 24-48 horas y se cuantificaron el número de
bacterias viables como unidades formadoras de colonias (UFCs).
Figura 3.11: Esquema de extracción de la bacteria intracelular y posterior cuantificación
de UFCs/mL. La extracción se llevó a cabo siguiendo los pasos: Paso 4, se lavan las
células infectadas y posteriormente son lisadas para extraer la bacteria intracelular (L.
monocytogenes). Una vez se ha extraído la bacteria intracelular (paso 5), se cultivan
dichas bacterias en medio BHI-agar durante 24-48 horas. Por último (paso 6), se observa
si ha habido crecimiento de colonias y se cuantifican dichas colonias como UFCs/mL.
3.6. Ensayos in vivo en modelos murinos
3.6.1. Modelo animal
Los experimentos se realizaron empleando los ratones de la cepa C57BL/6: cepa
murina congénita. Dichos animales se obtuvieron de la empresa Charles River (Saint-
Germain-sur-l’Arbresle, Francia) y del Servicio de Estabulación y Experimentación Animal
(SEEA) de la Universidad de Cantabria, siendo estabulados en las instalaciones de este
último bajo el cuidado de personal autorizado.
Se diseñaron y realizaron experimentos in vivo para minimizar el uso de animales.
Los C57BL/6 (12-16 semanas de edad) fueron alojados con un ciclo de luz/oscuridad de
12 horas con suministro de comida y agua. Los animales se mantuvieron, manipularon y
sacrificaron siguiendo todas las directivas europea (2010/63/UE), española vigente (Real
Decreto 53/2013) y siguiendo los procedimientos aprobados por el Comité de Bioética de la























































CAPÍTULO 3. MATERIALES Y MÉTODOS
Universidad de Cantabria. Todos los experimentos se llevaron a cabo bajo el amparo jurídico
y los permisos concedidos al proyecto MINECO-ISCIII (PI16/000496 y PI19/00349).
3.6.2. Modelo tumoral
El modelo de metástasis pulmonar B16-F10 en la cepa de ratones C57BL/6 está bien
establecido en la literatura [352–354]. Esta línea celular deriva de un melanoma espontáneo
que se desarrolló en ratones C57BL/6. Para producir las metástasis se inyectaron por el seno
retro-orbital 105 células de melanoma murino (B16-F10) en 50 μL de medio de cultivo
que contenía antibióticos, utilizando una microjeringa de 0,3 mL (BD Microfine-FineTM).
Los ratones fueron sacrificados 20 días después del trasplante y se recogieron los órganos
(Fig. 3.12). Posteriormente, se fijaron en formalina (ref. HT501128; Sigma-Aldrich) para
su estudio. Las colonias metastásicas se reconocieron fácilmente como puntos negros en la
superficie del pulmón (Fig. 3.13).
Declaración ética: todos los experimentos ejecutados en animales se han realizado de
acuerdo con el Real Decreto 53/2013 de la legislación española (B.O.E., 2013), la directiva
2010/63/UE de la europea (D.O.U.E., 2010), evitando siempre en la medida de lo posible el
sufrimiento innecesario del animal en cualquier procedimiento. Los protocolos empleados
han sido aprobados por el Comité de Bioética de la Universidad de Cantabria (Permiso
2012/06), visto bueno renovado en 2017 (Permiso PI-01-17).
Figura 3.12: Desarrollo del modelo de metástasis pulmonares en ratón.
3.6.3. Inhibición del crecimiento tumoral en pulmones
Para conocer la capacidad de inhibición tumoral que presenta la doxorrubicina
encapsulada en SLPs, se generó en un primer momento el modelo tumoral de melanoma
descrito en el punto anterior. A los diez días después de la inyección intravenosa de células
cancerosas, los ratones trasplantados se dividieron aleatoriamente en cuatro grupos para
ser tratados de la siguiente manera: control sin tratar, inyectados con la doxorrubicina en
solución, inyectados con partículas y, finalmente, inyectados con partículas cargadas con























































CAPÍTULO 3. MATERIALES Y MÉTODOS
Figura 3.13: a) Imagen de los órganos del ratón tras 20 días post-inyección de células de
melanoma. Se aprecian metástasis superficiales de color negro solo en pulmón. b)
Seguimiento de la disminución del peso de los ratones durante el experimento tras
habérseles administrado un alotrasplante de células de melanoma por vía intravenosa
(N=7).
doxorrubicina. Los animales se trataron 3 veces cada 2 días a una concentración final de
2,5 mg/kg de doxorrubicina cada dosis. Los ratones fueron sacrificados 20 días después del
alotrasplante celular. Los órganos se fijaron en formalina 10% para su posterior estudio
histopatológico.
3.6.4. Supresión de la formación de cáncer metastásico en pulmones
El diseño de este segundo experimento se centró en la supresión de la formación
de metástasis pulmonar mediante el tratamiento con doxorrubicina encapsulada en SLPs.
Para ello, se empleó el mismo modelo tumoral que se ha indicado anteriormente (Sección
3.6.2 de Materiales y Métodos). En este estudio, el tratamiento consistió en tres dosis, pero
la primera de ellas se administró en el mismo momento que el trasplante de células de
melanoma murino (B16-F10). A continuación, se administraron las dos dosis restantes
a día 2 y 4 tras el día del trasplante celular. Tras 20 días de experimento los ratones se
sacrificaron y los órganos se fijaron en formalina para su posterior estudio.
3.6.5. Cortes y tinción de hematoxilina-eosina de pulmones
metastásicos
La tinción de hematoxilina-eosina es una técnica de coloración que utiliza la combina-
ción de dos colorantes. En este sentido, la hematoxilina es considerada un colorante básico























































CAPÍTULO 3. MATERIALES Y MÉTODOS
(catiónico) y por ello presenta afinidad por las estructuras ácidas, tiñendo principalmente
los núcleos de las células, ya que estos son muy ricos en ácidos nucleicos. También puede
teñir inclusiones citoplasmáticas de origen viral. Por otro lado, la eosina, al ser un colorante
ácido (aniónico), tiene afinidad por las estructuras alcalinas o básicas tiñendo citoplasmas,
fibras musculares, organelos citoplasmáticos y colágeno, pero no los núcleos celulares. Por
esta razón, esta combinación de colorantes es muy utilizada para la tinción de tejidos, pues
permite distinguir claramente los núcleos y los citoplasmas. Los núcleos se tiñen de color
azul oscuro o púrpura y el citoplasma de color rosado. La tinción hematoxilina-eosina es
una de las técnicas de coloración más utilizadas en el área de histología y citología, por
su fácil manejo y bajo coste. Se utiliza para la visualización de células, fibras nerviosas
gruesas y la presencia de ciertos microorganismos en los tejidos, tales como: parásitos,
hongos y bacterias, entre otros.
La evaluación histopatológica se realizó en secciones de tejido pulmonar embebidos
en parafina y cortados por microtomo en la unidad de Anatomía Patológica del Hospital
Marqués de Valdecilla. Tanto los cortes como la posterior tinción con hematoxilina-eosina
fueron llevados a cabo por Débora Múñoz, técnico del grupo de Nanomedicina y de Begoña
Ubilla, técnico de la unidad de Anatomía Patológica del hospital Marqués de Valdecilla. La
tinción de cortes histológicos pasa por una serie de pasos resumidos en la Figura 3.14. El
primer paso del proceso es la obtención del corte histológico. Este debe ser parafinado para
luego obtener los cortes (ultra-finos) con un microtomo. Una vez se obtienen los cortes, la
técnica de tinción consta de los siguientes pasos:
1. Eliminación del exceso de parafina: para ello se sumerge la muestras en xilol (ref.
28.975.360; VWR) durante 10 minutos.
2. Rehidratación de la muestra: para ello, la muestra es sumergida en distintas concen-
traciones de alcoholes (etanol) en orden descendente (100%, 90%, 70%). En todos
los casos durante 10 minutos.
3. Eliminación del exceso de alcohol: para ello se introduce la muestra en agua destilada
durante 10 minutos.
4. Coloración con hematoxilina (ref. 1.09249.0500; Merck): la muestra se sumerge
durante 6-10 minutos en una solución de hematoxilina.
5. Eliminación del exceso de hematoxilina: se lava con agua sin tratar durante 15minutos,
a continuación la muestra se introduce en agua destilada durante 10 minutos.
6. Coloración con eosina (ref. 256879; Panreac): para ello se sumerge la muestra durante
30 segundos en la bandeja de eosina.
7. Deshidratación de la muestra: para ello se vuelve a pasar por las soluciones de
alcoholes (etanol), pero esta vez en orden ascendente. (80%, 96%, 100%). (Por 15
segundos, 30 segundos, 15 minutos, respectivamente).
8. Clarificación de la muestra: finalmente la muestra se introduce en xilol por 5-10
minutos, se seca y se monta para su posterior observación.
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Figura 3.14: Proceso de tinción de muestras con hematoxilina y eosina
3.6.6. Cuantificación del área pulmonar afectada por metástasis
Para poder cuantificar las metástasis superficiales presentes en los pulmones de los
ratones tras el experimento, se utilizó el programa ImageJ (Fig.3.15). Tras sacrificar a los
ratones y extraer los pulmones, se realizaron fotos por ambas caras de los órganos sin fijar
empleando la lupa binocular (Stemi 508, Zeiss). Las imágenes digitalizadas fueron editadas
con el programa ImageJ 1.48v donde las áreas metastásicas (píxeles) fueron cuantificadas
frente al área total del pulmón (se cuantificaron ambas caras del pulmón por separado).
Figura 3.15: Método de estimación cuantitativa de metástasis en pulmones de ratón.
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3.6.7. Biodistribución de las partículas sólidas lipídicas con
nanopartículas de óxido de hierro
Las nanopartículas de Fe3O4@AO que se encuentran embebidas en las SLPs permi-
tieron determinar la distribución de las nanopartículas en los diferentes tejidos mediante
espectrometría de emisión óptica de plasma acoplado inductivamente (ICP-OES). Mediante
la técnica ICP-OES, los átomos en su estado fundamental son excitados a estados energéticos
superiores denominados estados excitados. Dichos átomos o iones excitados son inestables
y tienden a volver a su estado fundamental, devolviendo la energía absorbida en forma de
radiaciones electromagnéticas de longitudes de onda características. Las frecuencias de las
radiaciones emitidas están relacionadas directamente con la configuración electrónica y
con la energía que proporciona la fuente de excitación. Cada elemento, por tanto, produce
un conjunto de radiaciones a longitudes de onda fijas (líneas atómicas) que constituyen
su espectro atómico característico. La intensidad de la radiación, que es proporcional a
la concentración del elemento en la muestra, se estima mediante curvas de calibración,
obteniendo así la concentración para cada elemento. La espectrometría de emisión ICP
permite determinar concentraciones de elementos en una muestra del orden de ppb (partes
por billón). Para ello, se recolectaron tejidos para un total de 4 ratones por grupo, se fijaron
en formalina, se pesaron y calcinaron a 450 ºC durante 12 horas para eliminar toda la
materia orgánica. Las cenizas obtenidas se dispersaron en ácido clorhídrico concentrado
(HCl 37%) durante la noche. Finalmente, las muestras se diluyeron a 10 mL con agua
milli-Q y se analizaron mediante ICP-OES.
El equipo usado para determinar la cantidad de hierro presente en las diferentes
muestras fue un ICPE-9000 de SHIMADZU (en el Laboratorio Ibérico Internacional de
Nanotecnología, INL). Para conocer la concentración de cada elemento se realizaron rectas
de calibrado con patrones de concentración conocida (TraceCERT®, 1000 mg/L Fe, ref.
43149 y TraceCERT®, 33 elements, 10 mg/L, ref. 92091, Sigma-Aldrich). Estas medidas
fueron realizadas por la Dra. Lorena García Hevia y el Dr. Juan Gallo.
3.7. Análisis de resultados
Para los estudios estadísticos en los que se analizaron diferencias entre dos poblacio-
nes, se utilizó el test de la t de Student. Las diferencias fueron consideradas no significativas
cuando p≥ 0, 05, significativas cuando p<0,001 (*), cuando p<0,005 (**) y cuando p<0,01
(***). Estos análisis se llevaron a cabo empleando el programa informático Origin 2018.
En el análisis de distribución de tamaños de las nanopartículas de Fe3O4@AO, se
utilizó el Programa ImageJ, con la herramienta Image Tool, mediante el cual se midió el
diámetro de más de 100 nanopartículas obteniendo el valor medio y su desviación estándar.
El histograma de la distribución se realizó con el programa Origin 2018. Para el diseño de
los gráficos se empleó el programa Biorender (www.biorender.com).












































































































































4.1. Tratamiento frente a cáncer metastásico
En los últimos años, se ha observado un esfuerzo considerable en el campo de la
oncología por la detección precoz, el empleo de terapias combinadas y por detener el
crecimiento del cáncer. Actualmente, los pacientes con metástasis avanzada tienen una
probabilidad baja de recuperación porque no existen tratamientos para detener o prevenir
este proceso. Las formas farmacéuticas convencionales y sus métodos de producción tienen
varias limitaciones, como pautas de dosificación frecuentes, escasa biodisponibilidad o una
falta de cumplimiento por parte del paciente [355]. Estas formulaciones están diseñadas de
tal manera que la concentración terapéutica del fármaco debe estar siempre dentro de la
ventana terapéutica, mientras se intenta evitar los efectos tóxicos que se producen por una
sobredosis [356]. Para ello, es fundamental estudiar el nivel de concentración del fármaco en
sangre. Por un lado, una dosis única del fármaco podría provocar efectos secundarios tóxicos.
Por otro lado, dosis menores administradas en diferentes momentos pueden mantener la
concentración del fármaco en plasma, pero pudiendo producir una respuesta ineficaz desde
el punto de vista clínico. Por lo tanto, una posible solución podría ser una administración
dirigida y prolongada en el tiempo, permitiendo una menor concentración de fármaco
en circulación. En este escenario, los sistemas nanotransportadores de fármacos pueden
hacer una contribución significativa. Los beneficios de tales sistemas de administración
son: (i) una menor frecuencia de dosificación determinada por un control en la liberación
del fármaco desde la matriz que conforma el nanosistema, (ii) una mayor biodisponibilidad
del fármaco, (iii) una estabilidad mejorada del fármaco, (iv) una menor toxicidad del
fármaco en regímenes terapéuticos de tipo crónico y repetitivo, y (v) la reducción de la
pérdida brusca de fármaco por un proceso de eliminación continua [357]. En este contexto,
existen numerosos tipos de nanotransportadores de fármacos, pero también existen muchos
problemas asociados con ellos: toxicidad, baja eficiencia de encapsulación, falta de
estabilidad del fármaco, incapacidad para encapsular más de un fármaco o liberación rápida
e ineficaz. En esta Tesis Doctoral se propone el uso de SLPs como sistema de transporte de
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del trabajo y que condicionan su uso en clínica. Algunas de estas propiedades son: una
amplia distribución, falta de especificidad y aparición de efectos adversos a dosis altas.
4.1.1. Síntesis de las partículas sólidas lipídicas
Las partículas sólidas lipídicas (SLPs) se sintetizaron siguiendo el proceso de fusión-
emulsión modificado descrito en la Sección de Materiales y Métodos (Fig. 3.2). La síntesis
de las SLPs se realizó mediante una colaboración con el laboratorio del Dr. Manuel Bañobre
en el Instituto Ibérico Internacional de Nanotecnología (INL) de Braga, Portugal. La técnica
fue realizada por la Dra. Lorena García-Hevia. Este método es uno de los más empleados
y presenta ciertas ventajas con respecto a otros métodos de síntesis de estas SLPs. Una
de las ventajas es que no requiere de equipos complejos, y no emplea grandes cantidades
de disolventes orgánicos en su síntesis. No presenta los inconvenientes que sí ocurren
con otras técnicas de síntesis en las cuales el disolvente no se elimina del todo, quedando
residuos dentro de la partícula que pueden generar efectos tóxicos en futuros ensayos in
vitro e in vivo. Otra de las ventajas que presenta esta técnica es que se consiguen niveles de
encapsulación de sustancias hidrofóbicas altos, con respecto a otros métodos. Por otro lado,
la cantidad de tensioactivo empleada en esta técnica no es demasiado alta y controlando las
condiciones de síntesis es posible modificar las características finales de la suspensión de
las partículas.
En cuanto a los componentes empleados, de entre los lípidos sólidos disponibles
para sintetizar estas partículas lipídicas se escogió un lípido natural (cera de Carnauba)
(Fig. 4.1). La cera de Carnauba, también llamada de Brasil, está presente en las hojas de la
palma, Copernicia prunifera, una planta nativa y cultivada en este país. Tiene un punto de
fusión de 82 - 86 ◦C, siendo una de las ceras naturales más duras por presentar el punto
de fusión más alto, indicando que el enlace entre las moléculas que lo forman es bastante
fuerte [358, 359]. El uso de este compuesto (como matriz de la partícula) tiene beneficios
tales como su bajo coste y la facilidad de fabricación. Las ventajas de las ceras incluyen
una buena estabilidad a niveles variables de pH y humedad. Se ha demostrado que actúa
como sistema de liberación sostenida para una variedad de medicamentos debido a su
dureza e hidrofobicidad [360, 361]. Además, es ampliamente utilizada en la industria de la
alimentación [357] y presenta aplicaciones farmacéuticas entre otras tecnologías. Por todas
estas características se pensó que sería una buena elección para la fabricación de las SLPs.
Por otro lado, la elección del surfactante (Tween o polisorbato 80) también presenta ventajas
frente a otros tensioactivos, ya que este surfactante no iónico es uno de los más empleados
en la industria cosmética o en la formulación magistral, no presenta toxicidad y su empleo
abarca desde preparados de administración parenteral hasta oral o tópica [362, 363]. El
diseño de estas SLPs presenta un perfil biodegradable y biocompatible [62], además de
una alta encapsulación y una liberación sostenida [80], convirtiendo a estas SLPs en unas
buenas candidatas como transportadoras de fármacos.
Esta matriz orgánica hidrófoba (Fig. 4.1) contiene en su interior nanopartículas
de Fe3O4@AO y un colorante fluorescente (DiO). Las nanopartículas de Fe3O4@AO
sintetizadas de un tamaño medio de unos ≈ 13 nm por el método de co-precipitación
detallado en la (Sección 3.1.1 de Materiales y Métodos [Fig. 3.1]), se añadieron a la síntesis
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Figura 4.1: Esquema de las SLPs cargadas con doxorrubicina sintetizadas por el método
de fusión-emulsión modificado con las cantidades de los componentes añadidos en la
síntesis.
de las SLPs para estudios de la distribución in vivo que se explicarán más adelante. El
colorante fluorescente (DiO) se añadió para fines de detección e imagen. Las SLPs se
marcaron con este colorante lipofílico, ampliamente utilizado debido a su biocompatibilidad
y gran estabilidad en tejidos vivos y fijados [364]. El DiO permite la localización de
partículas mediante tecnologías de microfluorescencia en células y tejidos procesados. Por
último, las partículas se cargaron con un 20% (p/p) (Fig. 4.1) del fármaco elegido en este
trabajo, es decir, la doxorrubicina. Este fármaco de la familia de las antraciclinas presenta
inconvenientes para su uso en clínica por sus efectos secundarios, por ello se eligió, para
encapsularlo dentro de estas SLPs y poder demostrar si un sistema de administración de
fármacos basado en lípidos puede disminuir la toxicidad y mejorar el efecto antineoplásico
del fármaco encapsulado con respecto al fármaco administrado de manera convencional.
4.1.2. Caracterización de las partículas sólidas lipídicas
Potencial zeta y tamaño
La caracterización de las SLPs sintetizadas se realizó en el laboratorio del Dr. Manuel
Bañobre en el Instituto Ibérico Internacional de Nanotecnología (INL). La técnica fue
llevada a cabo por la Dra. Lorena García-Hevia. Las partículas presentaron un valor de
potencial ζ estimado de -10 mV y + 23 mV para los SLPs control (sin carga de fármaco) y
SLPs cargadas con doxorrubicina (SLPs-DOX), respectivamente (Fig. 4.2). Este cambio
en la carga superficial de las partículas se puede explicar debido a la carga positiva de la
doxorrubicina a pH fisiológico y nos indica que tras el proceso de síntesis, parte de la
doxorrubicina se ha quedado adsorbida en la superficie de la partícula, probablemente
debido a la atracción electroestática entre las partículas (cargadas negativamente debido a la
cera) y el fármaco con carga positiva. Esta hipótesis hace referencia a cómo la medición del
potencial zeta (Sección 3.2.1 de Materiales y Métodos) puede aportar información de dónde
se puede encontrar el fármaco tras el proceso de síntesis, si parte del compuesto a encapsular
(en este caso la doxorrubicina) puede quedar adherido a la superficie de la partícula o no.
En cuanto al tamaño medio medido por la técnica de DLS, las partículas presentaron un
diámetro hidrodinámico de aprox. 200 nm, este tamaño no varió significativamente si se
comparan las partículas cargadas con doxorrubicina de las partículas control (Fig. 4.2).
Este tamaño de partícula era el esperado según el método de síntesis empleado [86].
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Figura 4.2: Medidas de potencial zeta (izquierda) y de tamaño (derecha) de las SLPs
cargadas con doxorrubicina (rojo) frente a las SLPs control (amarillo).
Microscopía electrónica de transmisión (TEM) y de barrido (SEM)
Las imágenes de microscopía electrónica de transmisión (TEM) mostraron que la
morfología de las partículas sintetizadas presentaban una forma cuasi-esférica. Esta técnica
de microscopía permitió identificar las nanopartículas de Fe3O4@AO embebidas en el
interior de la matriz de cera debido a su diferente densidad electrónica, como puede
observarse en la Figura 4.3. Las muestras de las SLPs también fueron observadas por
microscopía electrónica de barrido (SEM) donde se apreció esta morfología redondeada,
anteriormentemencionada, característica de estas partículas. Ambas técnicas demicroscopía
fueron realizadas por la Dra. Lorena García-Hevia en el grupo del Dr. Manuel Bañobre en
el Instituto Ibérico Internacional de Nanotecnología (INL).
Figura 4.3: Imágenes de microscopía electrónica de transmisión (arriba) y de barrido
(abajo) de las SLPs sintetizadas.













































































CAPÍTULO 4. RESULTADOS Y DISCUSIÓN
4.1.3. Eficiencia de encapsulación y perfil de liberación de las SLPs
cargadas con doxorrubicina.
Eficiencia de encapsulación de la doxorrubicina
Para medir la encapsulación de la doxorrubicina en las SLPs se empleó un equipo
de HPLC. Dicho equipo se encuentra en el laboratorio del Dr. Manuel Bañobre en el
Instituto Ibérico Internacional de Nanotecnología (INL). La técnica fue llevada a cabo por
la Dra. Lorena García-Hevia y el Dr. Juan Gallo. La estimación se realizó mediante un
proceso indirecto, midiendo la cantidad de fármaco no encapsulado frente al total. Tras la
determinación de dicha cantidad y empleando la ecuación de eficiencia de encapsulación
(E.E.%) (Sección 3.3.3 de Materiales y Métodos), se determinó que fue de 86,5 ± 1,4.
Este dato indica una alta carga de fármaco, que es uno de los objetivos que se preten-
de alcanzar en la síntesis de las SLPs, ya que si se consigue una alta encapsulación de
fármaco, permite el uso de unamenor cantidad de partículas en los experimentos posteriores.
Esta alta encapsulación era la esperada según otros estudios realizados previamente
[86], ya que en el proceso de síntesis empleado, la fase oleosa, en este caso la cera
de Carnauba y el fármaco, son derretidos formando una solución previa al proceso de
homogeneización como ya se ha comentado anteriormente en la Sección 4.1.1 de Resultados.
Si el fármaco tiene naturaleza lipofílica, la afinidad de este por la fase oleosa (cera) es alta,
por lo que se mejora, la posterior encapsulación del mismo en las SLPs [365]. En cuanto a la
estabilidad del fármaco durante el proceso de síntesis, y con el fin de evitar una degradación
del mismo durante dicho proceso, el fármaco es expuesto a altas temperaturas durante
un espacio de tiempo corto (≈ 3 minutos) y una vez terminada la fase de sonicación, es
enfriado rápidamente. Esta metodología permitió encapsular el fármaco de forma eficiente
y aparentemente sin mostrar degradación, ya que en estudios posteriores se demuestra su
efectividad terapéutica.
Ensayo de liberación in vitro
Recta de calibrado de la doxorrubicina
Para poder estimar la cantidad de doxorrubicina liberada en las SLPs y antes de
comenzar con el estudio del perfil de liberación, se realizó una recta patrón de calibrado
empleando diferentes disoluciones de concentración conocida de doxorrubicina en el
mismo medio en el que se realizó el ensayo in vitro de liberación (PBS). La recta patrón
y la posterior cuantificación se realizó mediante fluorimetría, ya que la doxorrubicina
presenta la característica de emitir fluorescencia a λem= 590 nm cuando se excita a una
longitud de onda de λexc= 480 nm (Fig. 3.8). En paralelo se realizaron las mismas medidas,
pero esta vez empleando la técnica de Espectroscopía UV-Visible, técnica común en la
cuantificación de fármacos. En este caso la recta de calibrado de la doxorrubicina en PBS
se realizó a la longitud de onda del máximo de absorbancia del fármaco (λmax= 488 nm).
En las Figuras 4.4 y 4.5 se muestran ambas rectas representadas con los correspondientes
ajustes por mínimos cuadrados. En todos los experimentos posteriores se mantuvieron
constantes todos los parámetros espectroscópicos (λexc, λem, tamaño de rendĳa, etc.)













































































CAPÍTULO 4. RESULTADOS Y DISCUSIÓN
Figura 4.4: Representación gráfica de la recta obtenida por fluorimetría. Se observa que
en el rango de concentraciones estudiado se cumple la linealidad con unos valores del
cuadrado del coeficiente de regresión lineal de R2 = 0, 99.
Figura 4.5: Representación gráfica de la recta obtenida por absorbancia. Se observa que
en el rango de concentraciones estudiado se cumple la linealidad con unos valores del
cuadrado del coeficiente de regresión lineal de R2 = 0, 99.
Ambas técnicas mostraron unos datos similares e igual de fiables de cuantificación
de doxorrubicina liberada al medio (PBS) en el estudio de liberación, aunque la medición
de la fluorescencia presenta mayor sensibilidad, por lo que el empleo de cualquiera de las
técnicas ayudaría a conocer la concentración de la doxorrubicina.
Liberación de la doxorrubicina en PBS
Como ya se ha comentado en otras secciones de este trabajo, hay numerosos nano-
sistemas capaces de transportar y liberar un fármaco encapsulado tras la activación por
diferentes estímulos. Se pueden adoptar dos enfoques para diseñar nanosistemas liberadores
de fármacos que respondan a estímulos. En un enfoque, se pueden aprovechar los estímulos
endógenos para mejorar la liberación del fármaco. Estos incluyen el pH o la degradación













































































CAPÍTULO 4. RESULTADOS Y DISCUSIÓN
enzimática [366]. Este efecto requiere la selección de materiales apropiados para el diseño
de los nanotransportadores, que deben responder a un estímulo endógeno específico
liberando todo el fármaco encapsulado simultáneamente (la llamada liberación rápida o
“burst release”). En el segundo enfoque, los estímulos físicos se aplican externamente al
tejido diana después de la administración de nanotransportadores específicos cargados con
fármaco. Estos estímulos exógenos incluyen temperatura, luz, campos magnéticos, campos
eléctricos, ultrasonidos y microondas [367]. La aplicación de estos estímulos exógenos
son responsables de la alteración de la estructura de los nanotransportadores diseñados
específicamente, lo que conduce a la liberación del fármaco en los tejidos diana [368, 369].
En algunos nanosistemas como los liposomas [370], el fármaco se libera en dos pasos. El
primero es al entrar en contacto con la sangre, liberando el fármaco adsorbido en su superfi-
cie produciendo un efecto de liberación explosiva que desencadena un pico de actividad del
fármaco a nivel local o sistémico, similar al efecto observado cuando se administra el fár-
maco libre. Durante la segunda fase, se libera la carga del fármaco encapsulado en el interior.
Para testar la liberación de estas SLPs in vitro, se realizaron dos experimentos. Por
un lado, se cuantificó el patrón de liberación del fármaco de las partículas para conocer
el perfil de liberación de la doxorrubicina en condiciones fisiológicas (pH=7,4; 37◦C).
Para ello, se tomaron 0,3 mL de una solución de partículas cargadas con 20 mg/mL de
doxorrubicina en PBS y se incubó la muestra en rotación continua a 37 ◦C dentro de una
membrana de diálisis. La Figura 4.6 muestra cómo las SLPs presentan una fase inicial
de liberación rápida, donde aproximadamente un tercio del fármaco “encapsulado” se
libera en el medio durante las primeras 5 horas. Después de esta fase inicial, se observó
un patrón de liberación prolongada y sostenida del fármaco que duró más de 40 días,
por lo que el perfil de la doxorrubicina presenta una liberación bifásica. La hipótesis de
trabajo es que esta primera fase de liberación rápida o “burst release” se relaciona con la
cantidad de doxorrubicina adherida a la superficie de la partícula, hipótesis que corroboran
los resultados obtenidos de carga superficial mediante el potencial zeta de estas mismas
partículas (Fig.4.2), y la segunda fase se deba a la cantidad de fármaco que se encuentra
dentro de las partículas y que es liberado de forma sostenida [371].
Figura 4.6: Gráfica de liberación de la doxorrubicina frente al tiempo en medio
fisiológico (PBS). En rojo se muestra la liberación de la doxorrubicina expresada como el
acumulado del fármaco liberado frente al tiempo.
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Ajuste al modelo cinético de Korsmeyer-Peppas
Una vez obtenidos los datos de la liberación de la doxorrubicina, se ajustaron a
diferentes modelos cinéticos. Estos modelos permiten entender cuál es el mecanismo que
presenta el nanosistema al liberar el fármaco. Existen diversos modelos empleados en la
liberación de fármacos, pero en este caso el modelo matemático que mejor se ajustó con
un número menor de parámetros fue el propuesto por Korsmeyer-Peppas [344] (Figura
4.7) marcado con una línea en color verde. El ajuste con este modelo indica que el valor
del exponente de difusión (Fig. 3.4) es n ≈ 0, 28. Este valor, de cuerdo con este modelo,
corroboró que el mecanismo de liberación del fármaco de las SLPs fue por difusión
siguiendo el modelo de Fick, ya que el valor del exponente de difusión (n) es <0,5 (Sección
3.3.6 de Materiales y Métodos). Estos resultados coinciden con otros sistemas basados en
partículas de matriz lipídica [343,372].
Figura 4.7: Ajuste al modelo cinético de Korsmeyer-Peppas de la liberación de la
doxorrubicina frente al tiempo en medio fisiológico (PBS). En rojo se muestra la
liberación de la doxorrubicina expresada como el acumulado del fármaco liberado frente
al tiempo y en verde el ajuste al modelo cinético de Korsmeyer-Peppas.
4.1.4. Liberación de doxorrubicina en cultivos celulares demelanoma
murino.
Para complementar el estudio anterior de liberación in vitro de las partículas lipídicas
cargadas con doxorrubicina, se realizó un ensayo en cultivos celulares empleando células
de melanoma murino (B16-F10). Para ello se añadieron a dichos cultivos celulares 2 μg/mL
de SLPs cargadas con doxorrubicina, dispersadas previamente en baño de ultrasonidos
para evitar agregados, y a continuación se recogieron muestras de estas células a diferentes
tiempos para ser analizadas mediante microscopía confocal de fluorescencia. Basándonos
en la capacidad de las partículas cargadas con doxorrubicina de emitir fluorescencia
(λem= 597 nm; λexc= 490 nm), las imágenes de la Figura 4.8 revelaron la liberación de la
doxorrubicina de las partículas mediante la aparición progresiva de la fluorescencia propia
de la doxorrubicina [75]. Esta fluorescencia se acumula en el núcleo celular durante las
primeras 48 horas. Este segundo estudio complementó el primero (Fig.4.6) al apreciar esa
liberación progresiva del fármaco a tiempos cortos de incubación en cultivos celulares tras
2, 16 y 48 horas.













































































CAPÍTULO 4. RESULTADOS Y DISCUSIÓN
Figura 4.8: Liberación de doxorrubicina de las SLPs cargadas con el fármaco
(SLPs-DOX) en cultivos celulares in vitro. Imágenes de microscopía confocal de
fluorescencia de células de melanoma murino tratadas con SLP-DOX durante 2, 16 y 48
horas. Los SLPs aparecen en el canal verde y los microtúbulos se muestran en el canal azul.
La fluorescencia roja del núcleo es indicativa de la presencia de doxorrubicina liberada.
4.1.5. Localización intracelular de las partículas sólidas lipídicas en
células de melanoma
También se quiso conocer la localización intracelular de las SLPs cuando eran
administradas a cultivos celulares de melanoma murino (B16-F10) mediante microscopía
electrónica de transmisión. Para ello, se incubaron células demelanomamurino en presencia
de 4 μg/mL de SLPs y se fijaron a diferentes tiempos (Fig. 4.9). Tras el tratamiento explicado
previamente en la Sección 3.4.6 de Materiales y Métodos se obtuvieron las muestras para
ser analizadas.
4.1.6. Ensayo de la biodistribución de las partículas sólidas lipídicas
Se ha descrito en diversos estudios que las SLPs tienen varias ventajas en el tra-
tamiento de patologías pulmonares, tales como: un tamaño adecuado, posible retención
en pulmones, baja toxicidad y liberación prolongada del fármaco [373]. Una vez que se













































































CAPÍTULO 4. RESULTADOS Y DISCUSIÓN
Figura 4.9: Imagen obtenida por microscopía electrónica de transmisión (TEM) de las
partículas sólidas lipídicas tras 48 horas de incubación con células de melanoma murino
B16-F10. Puede apreciarse como las SLPs se encuentran en el citoplasma de la célula.
Esta observación pudo llevarse a cabo gracias a la presencia de nanopartículas de
Fe3O4@AO en el interior de la matriz lipídica, y en consecuencia, a la diferencia de
densidad electrónica de estas nanopartículas respecto al entorno celular.
realizaron estudios in vitro de las SLPs cargadas con doxorrubicina, el siguiente ensayo fue
in vivo para conocer la distribución de las SLPs cuando eran administradas por vía i.v. Para
ello, se administraron partículas de SLPs control (sin carga de fármaco) fluorescentes en
ratones (C57BL/6) y se analizó la presencia de fluorescencia (DiO) mediante microscopía
confocal de fluorescencia en criosecciones de 15 µm de tejido pulmonar de ratones, que se
fijaron en paraformaldehído (4%) y donde los núcleos se tiñeron con Hoechst. La Figura
4.10 muestra imágenes de microscopía confocal de los pulmones de ratones tratados con
SLPs.
Las partículas se identificaron como pequeñas manchas verdes en las proximidades de
los núcleos de las células. Las partículas fueron observadas en el tejido pulmonar a las 3 y 8
horas después de la inyección i.v. Para confirmar esta distribución pulmonar después de un
largo período de tiempo (20 días post-inyección), se realizó una prueba de biodistribución
adicional mediante la cuantificación del contenido de hierro por ICP-OES. Esta técnica
se realizó en colaboración con el grupo del Dr. Manuel Bañobre en el Instituto Ibérico
Internacional de Nanotecnología. El análisis de las muestras lo realizó la Dra. Lorena
García-Hevia. Este estudio se pudo realizar gracias a la encapsulación de nanopartículas de
Fe3O4@AO en la matriz de cera (Fig. 4.3). Para este propósito, se sacrificaron 4 ratones por
grupo de tratamiento tras 20 días de la administración de las SLPs, se estudiaron diferentes
órganos y se midió la cantidad de hierro presente mediante el uso de rectas de calibrado.
Este análisis reveló una amplia distribución de las SLPs en los órganos analizados, como se
documenta en otros estudios [90], pero también una acumulación pulmonar de las partículas
20 días después de la inyección (Fig. 4.11). Juntos, todos estos resultados confirmaron que
las SLPs se dirigían, en parte, a los tejidos pulmonares.













































































CAPÍTULO 4. RESULTADOS Y DISCUSIÓN
Figura 4.10: Biodistribución de las SLPs al administrarlas por vía intravenosa. Las SLPs
(verde) se observan en tejido pulmonar a las 3 y 8 horas tras su administración.
Figura 4.11: Biodistribución de las SLPs al administrarlas por vía intravenosa. Tras 20
días, las SLPs se distribuyen por todo el organismo, reteniéndose también en pulmón. Los
diferentes órganos se corresponden con las letras H (hígado), CZ (corazón), R (riñón), I
(intestino), B (bazo), P (pulmón) y CB (cerebro). Los valores están normalizados respecto
a ratones control.
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Tras estudiar la biodistribución de las SLPs en ratones, se pudo observar como una
gran parte de las SLPs inyectadas se encontraban 20 días después de la inyección intravenosa
mayoritariamente en el bazo. Esta acumulación de las SLPs en el bazo ya ha sido observada
en estudios previos [374, 375] y se debe al reconocimiento y posterior fagocitosis de estas
SLPs por parte de los macrófagos, al presentar una superficie hidrofóbica que genera esta
respuesta inmediata de los mismos y, en consecuencia, la eliminación de estas partículas
del torrente sanguíneo [376,377].
Las SLPs sintetizadas en este trabajo son estables, inertes y seguras, y lo más impor-
tante, proporcionan una retención del fármaco a largo plazo [378] sumado a la capacidad
de encapsular fármacos con solubilidad limitada en medios fisiológicos. Los resultados
presentados en esta Tesis muestran que la eficiencia de encapsulación del fármaco fue
del E.E. ≈ 86%, con una liberación sostenida durante más de 40 días a una velocidad
constante (Fig. 4.6). Esta es una ventaja importante de estos sistemas en comparación
con otros sistemas de liberación como los liposomas convencionales que, en general, no
pueden alcanzar valores de eficiencia de encapsulación tan altos (los procesos de alta
presión desarrollados recientemente [379] pueden lograr una encapsulación de fármacos
por encima del 90%, pero aún no se emplean en la práctica común). Además, como se
muestra en la Figura 4.11, estas SLPs presentan una amplia distribución, reteniéndose en
diferentes órganos (en mayor o menor medida), lo que permite la liberación sostenida del
fármaco directamente en estos tejidos.
4.1.7. Puesta a punto y optimización del modelo tumoral
El siguiente objetivo era determinar si la doxorrubicina encapsulada dentro de las
SLPs, era capaz de mejorar su efecto antineoplásico en ensayos in vivo. Para ello, fue
necesario optimizar y poner a punto un modelo tumoral en ratones. El modelo que se
eligió fue el modelo tumoral de melanoma metastásico de células murinas (B16-F10). Este
modelo murino ha sido utilizado con anterioridad en diversos trabajos [352–354], ya que
presenta numerosas ventajas respecto a otros modelos tumorales. Es un modelo sencillo de
reproducir, los tumores se generan con rapidez y, sobre todo, estas células de melanoma
murino tienen la característica de producir melanina durante su crecimiento, por lo que los
tumores se pueden apreciar a simple vista, mostrando los beneficios de este modelo frente
a otros modelos tumorales. Tras la elección del modelo, se optimizó y se consiguió generar
metástasis tumoral en pulmón a los 20 días, tras la administración de 100.000 células/ratón
administrados por vía intravenosa, más concretamente por el seno retro-orbital, tal y como
se explica en la Sección de Materiales y Métodos (Fig. 3.13.)
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4.1.8. Inhibición del crecimiento metastásico tumoral mediante el
tratamiento con partículas sólidas lipídicas
Una vez puesto a punto el modelo tumoral, se quiso investigar la capacidad de las
SLPs cargadas con doxorrubicina para inhibir la metástasis de melanoma en los pulmones
de ratón. Para lograr este objetivo, se diseñó un plan experimental como se indica en la
Figura 4.12.
Figura 4.12: Esquema que representa el diseño del estudio de inhibición tumoral.
Para el estudio, los animales portadores de metástasis fueron tratados por vía intrave-
nosa con 3 dosis de 2,5 mg/kg de doxorrubicina en solución o la cantidad equivalente de
fármaco encapsulado en SLPs, después de 10, 12 y 14 días tras el trasplante de células.
Los animales se sacrificaron el día 20 después del trasplante celular. Los pulmones se
diseccionaron en fresco, se fotografiaron y conservaron mediante fijación en formalina.
Después de 20 días de inyección intravenosa de las células, se observaron claramente
colonias de células metastásicas en la superficie de los pulmones de todos los ratones
inyectados, como se muestra a modo de ejemplo en la Figura 4.13.
La Figura 4.13 muestra ejemplos de los pulmones con los diferentes tratamientos.
Se puede observar que los pulmones tratados tienen menos trazas metastásicas y más
pequeñas que los controles negativos. De hecho, los pulmones tratados con SLPs mostraron
incluso menos metástasis. Las imágenes histológicas teñidas con tinción de hematoxilina
y eosina corroboran los resultados obtenidos mediante las imágenes de los pulmones en
fresco, observándose esas trazas metastásicas características en los tejidos. Estas colonias
metastásicas superficiales son representativas de las que se observan en “volumen” a
la vista de los cortes histológicos. Tras sacrificar a los ratones de los diferentes grupos
experimentales y recoger los pulmones, se realizó la cuantificación de las metástasis de
todos los pulmones. Esta cuantificación se llevó a cabo mediante el programa ImageJ,
analizando el área afectada del pulmón por metástasis respecto al área total, tal y como se
explicó en la Sección de Materiales y Métodos (Fig. 3.15), analizando el área afectada en
comparación con el área total del pulmón.
Los resultados de la cuantificación de metástasis se representan como el porcentaje del
área total afectada por las metástasis pulmonares frente al área total del pulmón obtenidas
tras diferentes tratamientos (ratones tratados con SLPs control [n = 43], con doxorrubicina
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Figura 4.13: Representación en fresco de cada grupo del experimento. Se muestran
fotografías de los pulmones en fresco y (abajo) secciones de los mismos, teñidos con
hematoxilina y eosina. Las masas tumorales se encuentran marcados con un asterisco (*).
en solución [n=49] y otro grupo de ratones tratados con SLPs-DOX [n=37], frente a un
grupo de ratones con metástasis pulmonar que no fueron tratados [n = 46]) (Fig. 4.14). Los
ratones no tratados son aquellos a los que sólo se les administró el trasplante celular y se
ha considerado que presentan el 100% del área pulmonar afectada. La cuantificación se
llevó a cabo por ambas caras de cada pulmón estudiado (Sección 3.6.6 de Materiales y
Métodos), tomando cada cara del pulmón como una muestra, por lo que la muestra total
(n) cuantificada para la estadística de cada grupo experimental es el doble del número de
ratones empleado en cada caso. La Figura 4.14 muestra cómo los animales tratados con
SLPs-DOX tienen un 60% de reducción de área afectada por metástasis en comparación con
los ratones tratados con doxorrubicina en solución. Esta diferencia, junto con la diferencia
entre los ratones tratados con SLPs-DOX y los ratones no tratados, es estadísticamente
significativa para una t99.9.
Como ya se ha comentado previamente en este trabajo, cuando un tumor crece puede
producir que algunas células cancerosas se desprendan y se muevan a lugares distantes del
cuerpo formando nuevos tumores lejos del tumor primario (Fig. 1.12). Este es el proceso
denominado metástasis. Con el objetivo de conocer si la doxorrubicina encapsulada en las
SLPs era capaz, no sólo de inhibir el crecimiento metastásico en pulmones sino también
de evitar la formación de estas metástasis, se diseñó un segundo estudio. El objetivo era
saber si con este tratamiento se conseguiría acabar con las células tumorales antes de que
lleguen al órgano (en este caso el pulmón) y evitar así su asentamiento y que desarrollen la
metástasis.
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Figura 4.14: Cuantificación del área afectada por metástasis pulmonar en los diferentes
grupos experimentales tras 20 días post-trasplante y tres dosis de tratamiento. Se puede
observar una reducción de la metástasis cuando los pulmones se tratan con SLPs-DOX en
comparación con los pulmones tratados con el fármaco libre (t = 5, 94; n = 172; ∗ t99.9).
Estas diferencias también son significativas entre los pulmones tratados con SLPs-DOX
con respecto a los pulmones no tratados (t = 5, 83; n = 166; ∗ t99.9).
4.1.9. Supresión de la formación de metástasis pulmonar mediante el
tratamiento con partículas sólidas lipídicas
Para lograr este objetivo se usó el mismo modelo de metástasis tumoral que se ha
empleado en los estudios anteriores, pero el diseño en este caso es diferente, tal y como se
muestra en la Figura 4.15.
Figura 4.15: Esquema del estudio in vivo de la supresión en la formación de metástasis
pulmonar.
Para el estudio, los animales fueron tratados por vía intravenosa con el mismo
número de dosis que en el experimentos anterior (3 dosis de 2,5 mg/kg de doxorrubicina
en solución o la cantidad equivalente de fármaco encapsulado en SLPs-DOX), pero en
este caso la primera dosis de tratamiento se administró el primer día junto al trasplante de
células tumorales. Las otras dos dosis restantes se administraron a día 2 y día 4 (Fig. 4.15).
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Los animales se sacrificaron también el día 20 después del trasplante celular inicial. Los
resultados de la cuantificación de metástasis se representan como el porcentaje del área
total afectada por las metástasis pulmonares frente al área total del pulmón, tal y como
se ha explicado previamente en la Sección 4.1.8 de Resultados. En este caso los grupos
experimentales fueron los mismos que en la Sección 4.1.8 de Resultados (ratones tratados
con SLPs control [n = 10], con doxorrubicina en solución [n = 8] y otro grupo de ratones
tratados con SLPs-DOX [n = 7], frente a un grupo de ratones con metástasis pulmonar
que no fueron tratados [n = 7]) (Fig. 4.16). Los ratones no tratados son aquellos a los que
sólo se les administró el trasplante celular y se ha considerado que presentan el 100% del
área pulmonar afectada. La cuantificación se llevó a cabo por ambas caras de cada pulmón
estudiado (Sección 3.6.6 de Materiales y Métodos), tomando cada cara del pulmón como
una muestra, por lo que la muestra total n cuantificada para la estadística de cada grupo
experimental es el doble del número de ratones empleado en cada caso.
Figura 4.16: Cuantificación del área afectada por metástasis pulmonar en los diferentes
grupos experimentales tras 20 días post-trasplante y tres dosis de tratamiento. Se puede
observar una reducción de la metástasis cuando los pulmones se tratan con la
doxorrubicina en solución en comparación con los pulmones tratados con las SLPs-DOX
(t = 3, 02; n = 30; ∗∗ t99.5). Estas diferencias también son significativas entre los pulmones
tratados con SLPs-DOX con respecto a los pulmones no tratados (t = 3; n = 28; ∗∗ t99.5).
La cuantificación de la metástasis se realizó siguiendo la misma metodología que se
ha explicado con el estudio anterior según el área afectada en los pulmones. En este estudio
se observó cómo no hubo mejora del tratamiento cuando el fármaco iba encapsulado en las
SLPs. El fármaco en solución presentaba un 20% más de efectividad que cuando estaba
encapsulado tras 20 días de experimento (Fig. 4.16). Esta diferencia, junto con la diferencia
entre los ratones tratados con SLPs-DOX y los ratones no tratados, es estadísticamente
significativa.













































































CAPÍTULO 4. RESULTADOS Y DISCUSIÓN
4.1.10. Estudio de toxicidad de las partículas sólidas lipídicas
De ambos experimentos se hizo un estudio sobre la posible toxicidad de los tratamien-
tos en los ratones cuando se les produjo la metástasis durante el tiempo del experimento
(20 días). Tras este período se observó que las SLPs no presentaban más toxicidad que el
fármaco en solución en los ratones enfermos a los que se le produjo la metástasis, tanto
en el estudio de inhibición tumoral como en el estudio de la supresión en la formación de
metástasis (Fig. 4.17).
Figura 4.17: Representación gráfica de la toxicidad del tratamiento tras 20 días de estudio
tras el trasplante con células de melanoma murino. Los ratones enfermos que
sobrevivieron tras el experimento se muestran en color verde y los que murieron durante el
experimento en color rojo. El experimento de arriba corresponde a la inhibición tumoral y
el de abajo al estudio de la supresión tumoral.
4.1.11. Estudio de disminución del peso de los ratones
Otro de los estudios que se llevó a cabo en paralelo fue el control del peso de
los ratones tras administrarles el trasplante de células de melanoma murino durante el
tratamiento en los 20 días de estudio. Como se puede observar en la Figura 4.18 no hubo
una disminución estadísticamente significativa del peso de los ratones entre los grupos
experimentales, por lo que se puede concluir que las SLPs no presentan más toxicidad que













































































CAPÍTULO 4. RESULTADOS Y DISCUSIÓN
el fármaco en solución en los ratones enfermos a los que se le administró el tratamiento en
ambos estudios.
Figura 4.18: Representación gráfica de la pérdida de peso de los ratones a los que se le
generó la metástasis con los diferentes grupos de tratamiento durante los 20 días de
estudio. El experimento de arriba corresponde a la inhibición tumoral y el de abajo al
estudio de la supresión tumoral.
En este trabajo se ha demostrado que la encapsulación del fármaco en las SLPs
mejora el efecto antimetastásico del fármaco libre (Fig. 4.14), disminuyendo la toxicidad en
los ratones estudiados (Fig. 4.17 y 4.18). Como se mencionó anteriormente, la liberación
sostenida del fármaco estable y controlada a largo plazo proporciona resultados terapéuticos
superiores a las dosis individuales suministradas periódicamente [380]. La administración
intravenosa de fármacos convencionales suele dar lugar a concentraciones iniciales elevadas
seguidas de una rápida disminución de la concentración por debajo de los límites terapéuticos
como resultado de la metabolización o eliminación del fármaco [381]. Por lo tanto, de
acuerdo con los resultados, nuestro sistema plantea la hipótesis de que la liberación del
fármaco se produce en dos pasos bien diferenciados. El inicial, atribuido a las primeras
5 horas de liberación observadas in vitro, ocurre mientras el nanosistema circula en
el torrente sanguíneo. Esto puede permitir la eliminación de la mayoría de las células
cancerosas circulantes. El segundo, un paso de liberación sostenida, tiene lugar cuando
el nanotransportador llega al tejido diana. Esto seguramente inhibe el crecimiento de las
células metastásicas. Este patrón de liberación del fármaco reduciría significativamente
las dosis iniciales del fármaco y disminuiría los efectos adversos de la quimioterapia (Fig.
4.19).Dado que en la preparación de estas partículas sólidas lipídicas el fármaco se integra













































































CAPÍTULO 4. RESULTADOS Y DISCUSIÓN
dentro de la matriz además de adsorberse en la superficie de las partículas, como apunta
el cambio significativo en el potencial ζ de -10 a +23 mV, nuestro sistema es capaz de
proporcionar este efecto de liberación de fármaco en dos pasos.
Figura 4.19: Simulación de los niveles de doxorrubicina tras la administración de
diferentes dosis de las SLPs en modelos in vivo.
Es bien sabido que los modelos de ratón son una herramienta importante para com-
prender el complejo mecanismo involucrado en el proceso de formación de la metástasis
y para identificar nuevos objetivos o mejorar los enfoques terapéuticos [382]. Estudios
anteriores ya han establecido la eficacia antitumoral de este tipo de formulación en modelos
de melanoma [383]. Este trabajo se ha centrado en el efecto de las SLPs-DOX sobre la
inhibición de la metástasis. Para evaluar este efecto antimetastásico in vivo, se generó
un modelo de metástasis pulmonar de melanoma en ratones adultos de la cepa C57BL/6
según la Figura 4.13. Este modelo presenta la ventaja de producir colonias de tumores
metastásicos de color negro, visibles a simple vista en el tejido pulmonar. En estudios
previos, se ha demostrado que las SLPs son eficaces contra la metástasis utilizando fármacos
quimioterápicos como paclitaxel [384], etopósido [239] y derivados de éster de ácido
gálico [255], entre otros. Nuestros resultados indican que las SLPs-DOX exhiben un mayor
efecto antimetastásico que la doxorrubicina en solución y sin toxicidad detectable durante
el tiempo de duración del experimento. Este efecto antimetastásico puede deberse a la
liberación estable del fármaco a lo largo del tiempo de estas SLPs. Esta velocidad de
liberación del fármaco es particularmente interesante porque permitiría mantener el nivel
del fármaco dentro de la ventana terapéutica, que es crucial para la inhibición del tumor
primario. Esta velocidad de liberación del fármaco, en combinación con la acumulación
local en los pulmones, ejerce un efecto antimetastásico mejorado en comparación con la
del fármaco convencional; específicamente, SLPs-DOX muestran un 60% más de efecto
antimetastásico que el fármaco en solución (Fig. 4.14).
En resumen, en esta Tesis se ha mostrado la capacidad de encapsular doxorrubicina
en SLPs y se ha evaluado el potencial de estas partículas para liberar el fármaco en tumores
metastásicos en ratones. Se ha demostrado cómo la fracción lipídica de las partículas puede
mejorar significativamente la carga de fármaco y, por tanto, generar formulaciones con
una carga de fármaco mejorada y una estabilidad superior. Además, se muestra cómo estas













































































CAPÍTULO 4. RESULTADOS Y DISCUSIÓN
SLPs permiten una alta retención del fármaco bien en la matriz o en su superficie, lo que
desencadena una liberación sostenida del fármaco al llegar al tejido diana [273]. Este estudio
también ha mostrado una reducción de los posibles efectos adversos de la doxorrubicina
encapsulada (Fig. 4.17, 4.18), como es el caso de las formulaciones liposomales aprobadas
por la FDA. Sin embargo, lo que es más interesante, es que se ha demostrado cómo la
liberación sostenida del fármaco al llegar la partícula al tejido diana da como resultado un
efecto antimetastásico mejorado. Este efecto de liberación sostenida in situ permite una
eficacia local mejorada y una toxicidad reducida en comparación con las formulaciones
liposomales ya disponibles para uso clínico, donde la liberación es más rápida y con una
mayor concentración de fármaco, provocando posibles efectos adversos como el síndrome
de eritrodisestesia palmoplantar. Por último, indicar que las SLPs también se pueden
preparar con nanopartículas de hierro encapsuladas en su interior (Fig. 3.1), que en trabajos
futuros podrían servir, no sólo para desencadenar la liberación de fármacos a demanda
mediante estímulos externos en los tejidos y órganos de interés, sino también para su uso
en técnicas de imagen o terapia de hipertermia, mejorando el efecto de la doxorrubicina en
una zona concreta [367].
4.2. Diseño de sistemas de encapsulación frente a
infecciones intracelulares
La terapia antimicrobiana es otra área en la que se está investigando sobre el diseño
y empleo de nanosistemas de transporte y liberación de fármacos. Esta terapia presenta
similitudes a las terapias antineoplásicas, previamente explicadas. El uso de agentes
antimicrobianos está frecuentemente limitado por la aparición de efectos adversos o por
una administración ineficaz y deficiente. Existen fármacos de amplio espectro de acción,
pero su uso en clínica se encuentra muy limitado por presentar perfiles farmacocinéticos
inadecuados [39]. Además, la aparición cada vez más frecuente de resistencias de muchos
organismos a terapias que previamente resultaban efectivas ha generado la necesidad de
desarrollar nuevas alternativas, muchas de ellas centradas en el empleo de nanosistemas
de transporte de fármacos. En este estudio se han empleado dos antibióticos de diferentes
grupos, la enrofloxacina (perteneciente al grupo de las quinolonas) y el cloranfenicol (el
fármaco más conocido de la familia de los fenicoles). Ambos presentan unas características
comunes que los hacen inadecuados para su uso en clínica y no se encuentran dentro de los
fármacos de primera línea, como son su baja hidrosolubilidad (aspecto que condiciona su
biodisponibilidad en el organismo y el acceso a su diana farmacológica) [42, 385] y sus
efectos adversos provocados por una falta de especificidad sobre el lugar de acción [316,320].
Por esto, se han elegido estos dos fármacos como candidatos para ser encapsulados en
nanosistemas de liberación de fármacos.
4.2.1. Síntesis de las partículas sólidas lipídicas cargadas con
enrofloxacina
La síntesis de estas partículas fue realizada, gracias a una colaboración durante
mi estancia predoctoral en el laboratorio del Dr. Manuel Bañobre en el Instituto Ibérico
Internacional de Nanotecnología (INL) en Braga, Portugal. Las SLPs se sintetizaron













































































CAPÍTULO 4. RESULTADOS Y DISCUSIÓN
siguiendo el proceso de fusión-emulsión modificado descrito previamente en la Sección de
Materiales y Métodos (Fig. 3.2). En secciones anteriores (Sección 4.1.1 de Resultados)
también se ha explicado el porqué de la elección de este nanosistema, así como de sus
componentes. En este caso se sintetizaron las SLPs empleando la misma matriz lipídica
(cera de Carnauba), pero a diferencia de la anterior, se sintetizaron dos tipos de SLPs,
con y sin nanopartículas de Fe3O4@AO en su interior (como se explicó en la Sección
4.1.1 de Resultados) (Fig. 4.20 y (Fig. 4.21). El motivo de sintetizar los dos tipos de
partículas se explicará más adelante. A la matriz hidrófoba de cera de Carnauba también
se le añadió un colorante fluorescente (DiR) para fines de detección e imagen [386].
Este colorante presenta muchas similitudes con el explicado previamente (DiO), ya que
ambos componentes presentan una afinidad muy alta por componentes altamente lipófilos
debido a su naturaleza hidrófoba. La sustitución del DiO por el DiR se realizó para la
detección y posterior estudio de las muestras mediante la técnica de microscopía confocal
de fluorescencia, ya que en esta sección (como se explicará más adelante) se introducen
nuevos elementos en las muestras con emisión de fluorescencia en otros canales. Así, con
el empleo del DiR para las partículas sintetizadas (con emisión en canal de infrarrojo),
se evitan posibles solapamientos con la emisión de fluorescencia de otros elementos y
tinciones celulares. Este colorante, permite por tanto, la localización de partículas, a nivel
celular y tisular, mediante el empleo de técnicas de fluorescencia.
Por último, las partículas se cargaron con un 20% (p/p) del antibiótico elegido
(enrofloxacina). Este fármaco perteneciente a la familia de las quinolonas presenta ventajas
frente a otros antibióticos por ser de amplio espectro, es decir, muestra eficacia frente
a bacterias tanto Gram-positivas como Gram-negativas, pero a su vez, presenta un
perfil farmacocinético inadecuado (alta distribución y falta de especificidad por células
procariotas) provocando efectos adversos a dosis altas. Además, es poco soluble en agua
debido a su naturaleza hidrófoba [327]. Por estos motivos se consideró que las propiedades
farmacocinéticas de este fármaco podrían mejorarse sustancialmente y que presentaba
características adecuadas para ser encapsulado y vehiculizado en un nanosistema de base
lipídica.
Figura 4.20: Esquema de las SLPs cargadas con enrofloxacina sintetizadas por el método
de fusión-emulsión modificado con las cantidades de los componentes añadidos en la
síntesis.
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Figura 4.21: Esquema de las SLPs cargadas con enrofloxacina y con nanopartículas de
Fe3O4@AO sintetizadas por el método de fusión-emulsión modificado con las cantidades
de los componentes añadidos en la síntesis.
4.2.2. Caracterización de las partículas sólidas lipídicas
Potencial zeta y tamaño
La caracterización de las SLPs fue realizada en el laboratorio del Dr. Manuel Bañobre
en el Instituto Ibérico Internacional de Nanotecnología (INL) en Braga, Portugal. Las SLPs
presentaron un valor de potencial ζ de -46 mV y -58 mV para las SLPs control (sin carga
de fármaco) y SLPs cargadas con enrofloxacina, respectivamente (Tabla 4.1). En cuanto al
tamaño de las SLPs, se midieron empleando la técnica de dispersión dinámica de la luz
(DLS). Las partículas presentaron un diámetro hidrodinámico de aprox. 180 nm, en el caso
de las partículas control, y de aprox. 275 nm para las partículas cargadas con el antibiótico
(Tabla 4.1). Este aumento del tamaño de partícula cuando el antibiótico está encapsulado
puede indicarnos que el fármaco, al presentar una naturaleza lipófila, favorece el aumento
de tamaños en las SLPs. Los tamaños de ambas partículas se encuentran dentro del rango
esperado según el método de síntesis empleado [86]. El índice de polidispersión fue de
≈ 0, 4 para ambos nanosistemas.
Tabla 4.1: Medidas de potencial zeta y de tamaño de las SLPs cargadas con enrofloxacina
frente a las SLPs control.
En el caso de la síntesis de las mismas partículas, pero a las que se le incluyó
nanopartículas de Fe3O4@AO para posteriores ensayos (Tabla 4.2), los datos no variaron
significativamente ya que en cuanto al potencial zeta las medidas oscilaron entre -38 mV
en el caso de las partículas control y de -59 mV, manteniéndose unos datos muy próximos
a los mencionados previamente. En cuanto al diámetro hidrodinámico, las medidas siguen
estando en el rango de 200-300 nm, aunque en este caso las partículas control mostraron
valores superiores por lo que pensamos que la variación pueda deberse a la técnica
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empleada [387]. El índice de polidispersión coincidió con los indicados previamente de
≈ 0, 4 para ambos nanosistemas.
Tabla 4.2: Medidas de potencial zeta y de tamaño de las SLPs cargadas con enrofloxacina
y con nanopartículas de Fe3O4@AO frente a las SLPs control.
Microscopía electrónica de transmisión (TEM) y de barrido (SEM)
El empleo de ambas técnicas en la caracterización de las SLPs sintetizadas se
llevó a cabo durante mi estancia predoctoral en el laboratorio del Dr. Manuel Bañobre
en el Instituto Ibérico Internacional de Nanotecnología (INL) en Braga, Portugal. Las
imágenes de microscopía electrónica de transmisión mostraron que la morfología de
las SLPs sintetizadas presentaban una forma cuasi-esférica, tanto en las SLPs que no
presentan nanopartículas de Fe3O4@AO en su síntesis (Fig. 4.22), como en las que sí
(Fig. 4.23), de la misma forma que se había observado en la síntesis de las SLPs con
doxorrubicina (Fig. 4.3). En el caso de las SLPs en las que se añadieron nanopartículas de
Fe3O4@AO en su interior, éstas se pueden observar claramente dentro de la matriz como
esferas con distinto contraste por su diferente densidad electrónica. Este fenómeno ya se
observó previamente en la Fig. 4.3. Las muestras de las SLPs también fueron estudiadas
por microscopía electrónica de barrido donde se apreció esta morfología redondeada
anteriormente comentada característica de estas partículas (Fig. 4.22).
Figura 4.22: Imágenes de microscopía electrónica de transmisión (arriba) y de barrido
(abajo) de las SLPs sintetizadas.
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Figura 4.23: Imágenes de microscopía electrónica de transmisión de las SLPs con
nanopartículas de Fe3O4@AO.
4.2.3. Eficiencia de encapsulación y perfil de liberación de las SLPs
cargadas con enrofloxacina
Eficiencia de encapsulación de la enrofloxacina
Para medir la encapsulación de la enrofloxacina en las SLPs se empleó la técnica
de espectroscopía UV-Visible, mediante un proceso indirecto, estimando la cantidad de
fármaco no encapsulado frente al total. El cálculo de esta eficiencia de encapsulación se
realizó en el laboratorio del Dr. Manuel Bañobre en el Instituto Ibérico Internacional de
Nanotecnología en Braga, Portugal durante mi estancia predoctoral. Tras la estimación
de dicha cantidad y empleando la ecuación de eficiencia de encapsulación (E.E.%), se
determinó que esta fue de un 95,8% ± 3,5. Esto indica una alta carga de fármaco que es
uno de los objetivos que se pretende alcanzar en la síntesis, ya que permite el empleo de una
menor cantidad de ellas en posteriores estudios in vitro e in vivo. Esta alta encapsulación es
esperada según los estudios realizados previamente (Sección 4.1.3 de Resultados), ya que
la enrofloxacina al presentar una mayor naturaleza hidrófoba que la doxorrubicina, presenta
más afinidad por la cera de Carnauba, y en consecuencia, se espera que haya una mayor
eficiencia de encapsulación tal y como se observa en los datos obtenidos.
Ensayo de liberación in vitro
Rectas de calibrado de la enrofloxacina
Antes de comenzar con el estudio del perfil de liberación y con el objetivo de
cuantificar la cantidad de enrofloxacina liberada en las SLPs, se realizó una recta de
calibrado empleando diferentes disoluciones de concentración conocida de enrofloxacina
en los mismos medios en los que se realizaron los ensayos in vitro de liberación (PBS) y
medio lisosomal sintético [345].
En la Figura 4.24, a modo de ejemplo, se muestran los espectros de absorción de
la enrofloxacina en medio lisosomal sintético mediante espectroscopía UV-Visible. Las
rectas de calibrado y la posterior cuantificación se realizó mediante esta misma técnica a
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una longitud de onda de 270 nm (PBS) (Fig. 4.25) y 277 nm (medio lisosomal) (Fig. 4.26).
A concentraciones superiores a 3 μg/mL de fármaco se pierde la linealidad de la recta de
calibrado.
Figura 4.24: Espectros de absorción de la enrofloxacina en medio lisosomal sintético
(pH= 4,5) para distintas concentraciones.
Figura 4.25: Representación gráfica de la recta patrón de la enrofloxacina obtenida
midiendo la absorbancia de la enrofloxacina a 270 nm (PBS)). Se observa que en el rango
de concentraciones se cumple la linealidad con unos valores de R2 = 0, 99.
Liberación de la enrofloxacina en PBS y en medio lisosomal
Para estudiar la liberación de la enrofloxacina de las SLPs in vitro, se estudió la
liberación de dicho fármaco en dos medios diferentes, uno simulando las condiciones
fisiológicas (pH = 7,4, 37 ◦C) y otro medio simulando condiciones endolisosomales (pH =
4,5, 37 ◦C). Para ello, se resuspendieron las partículas cargadas con enrofloxacina en PBS
y en medio lisosomal sintético y se incubaron las muestras en rotación continua a 37◦C
dentro de una membrana de diálisis. La Figura 4.27 muestra cómo las SLPs presentan
una fase inicial de liberación inmediata, donde aproximadamente un 12% del fármaco
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Figura 4.26: Representación gráfica de la recta patrón de la enrofloxacina midiendo la
absorbancia de la enrofloxacina a 277 nm (medio lisosomal)). Se observa que en el rango
de concentraciones se cumple la linealidad con unos valores de R2 = 0, 99.
encapsulado se libera en el medio durante las primeras 5 horas, mientras que en el caso del
medio lisosomal esta liberación es menor (menos de un 10% del fármaco se libera en las
primeras 5 horas). Después de esta fase inicial, se observó un patrón de liberación sostenida
del fármaco que duró unos 12 días, por lo que se puede concluir según estos datos que el
perfil de liberación de la enrofloxacina muestra un modelo bifásico de la misma manera
que ocurría con la doxorrubicina previamente estudiada (Sección 4.1.3 Resultados). En el
caso de la enrofloxacina, la primera fase de liberación (fase rápida o “burst release”) es
menor en ambos medios de estudio si se compara con la doxorrubicina y es que, según
la hipótesis que se ha planteado previamente sobre la liberación bifásica de fármacos de
estas SLPs, esta primera fase equivale a la cantidad de fármaco adherida a la superficie
de la partícula y en el caso de la enrofloxacina esta cantidad no era significativa, ya que
los datos de potencial zeta no presentaban variación considerable como en el caso de la
doxorrubicina. Este 12 y 10% equivale al fármaco que se encuentra en superficie, siendo
menor que si se compara con la doxorrubicina, que en esta primera liberación representaba
≈ 30% del fármaco liberado.
Figura 4.27: Ajuste al modelo cinético de Korsmeyer-Peppas de la liberación (%) de la
enrofloxacina frente al tiempo en medio fisiológico (PBS) (izquierda) y en medio lisosomal
(derecha).
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Ajuste al modelo cinético de Korsmeyer-Peppas
Una vez obtenidos los datos de la liberación de la enrofloxacina en ambos medios de
estudio se ajustaron, como en el caso de la doxorrubicina previamente indicado (Sección
4.1.3 Resultados), al modelo cinético de Korsmeyer-Peppas [344] tal y como se muestra en
la Figura 4.27, marcado con una línea en color azul en el perfil de liberación del fármaco
en medio PBS y en color verde en la liberación de la enrofloxacina en medio lisosomal
sintético. Al realizar el ajuste con este modelo, el valor del exponente de difusión n ( Fig.
3.4) es de 0,27 y 0,25 para PBS y medio lisosomal, respectivamente. Este valor corroboró
que el mecanismo de liberación del fármaco de la enrofloxacina de las SLPs fue por difusión
siguiendo el modelo de Fick, ya que el valor del exponente de difusión n es <0,5 (Sección
3.3.6 de Materiales y Métodos). Estos resultados coinciden con otros sistemas basados en
partículas de matriz lipídica descritos en otros trabajos [343, 372] o como en el estudio
previo del perfil de liberación de la doxorrubicina (Fig. 4.6).
4.2.4. Síntesis de liposomas cargados con cloranfenicol
Como segundo tipo de nanosistema lipídico se emplearon los liposomas. Los
liposomas son vesículas artificiales, compuestas por una doble membrana fosfolipídica
concéntrica que encierra compartimentos acuosos. Se utilizan en la administración de
fármacos debido a su estructura versátil, a su biocompatibilidad y biodegradabilidad
[388]. Estos sistemas de administración de fármacos son capaces de suministrar altas
concentraciones de fármacos, así como una administración dirigida [389]. Un ejemplo de los
beneficios que presentan estas nanovesículas es que las formulaciones de fármacos contra
el cáncer que utilizan liposomas ya están aprobadas para el tratamiento en humanos [39].
En este trabajo, los liposomas se sintetizaron siguiendo el proceso de hidratación del film
modificado descrito en la Sección de Materiales y Métodos (Fig. 3.3). Este procedimiento
es uno de los métodos convencionales más usados para obtener nanovesículas liposomales y
presenta ciertas ventajas con respecto a otros métodos de síntesis en los cuales es necesario
el empleo de equipos más complejos o mayores infraestructuras [341]. Los liposomas se
sintetizaron partiendo de un liofilizado comercial (Pronanosomes Lipo N) suministrado
por la empresa Nanovex Biotechnologies S.L. Entre los componentes mayoritarios que
forman estos liposomas se encuentra, por un lado, un fosfolípido encargado de formar
las bicapas lipídicas concéntricas propias de la estructura de los liposomas y, por otro
lado, el colesterol. El fosfolípido elegido es la fosfatidilcolina, uno de los más empleados
en la formación de liposomas [148] por su biocompatibilidad y falta de toxicidad, así
como por su similitud con las membranas lipídicas celulares [151]. El otro componente
que forma la bicapa lipídica junto al fosfolípido es el colesterol. Este compuesto actúa
uniéndose a la parte lipídica del liposoma “ empaquetando ” las cadenas fosfolipídicas,
disminuyendo la fluidez de la bicapa y haciendo al liposoma menos permeable. De esta
manera, el proceso de difusión del fármaco encapsulado desde el interior al exterior del
liposoma es más sostenido en el tiempo [143]. Por todo esto, se puede concluir que el
diseño de estos liposomas presenta un perfil biodegradable y biocompatible con un control
en la liberación del fármaco encapsulado.
En este caso a la síntesis también se le añadió un colorante fluorescente (DiR) lipófilo
para posteriores estudios de imagen como ya se ha explicado anteriormente. Los liposomas













































































CAPÍTULO 4. RESULTADOS Y DISCUSIÓN
Figura 4.28: Esquema de los liposomas cargados con cloranfenicol sintetizados por el
método de hidratación del film modificado.
se cargaron con el antibiótico cloranfenicol. Este fármaco de la familia de los fenicoles,
presenta un amplio espectro de acción, pero no se encuentra como tratamiento de primera
línea por los efectos adversos que produce. Estos efectos no deseados junto a su naturaleza
lipofílica dotan a este fármaco de las propiedades adecuadas para ser transportado en un
nanosistema y modular así su liberación, permitiendo un control de su toxicidad en su
posterior uso en clínica [316]. Tras la síntesis de los liposomas y una vez se han formado
las nanovesículas, se espera que el fármaco y el colorante (ambos con naturaleza hidrófoba)
se encuentren en las zonas lipófilas del liposoma (bicapas lipídicas) (Fig. 4.28).
4.2.5. Caracterización de los liposomas
Potencial zeta y tamaño
En el caso de los liposomas cargados con cloranfenicol (Tabla 4.3) mostraron un
potencial zeta negativo, sin un cambio significativo entre los liposomas control y los que
están cargados con fármaco, posiblemente esto indique que el fármaco (con naturaleza
hidrófoba) se encuentra encapsulado en su mayoría dentro del liposoma, más concretamente
en la fracción lipídica tal y como se indica en la Figura 4.28. El diámetro hidrodinámico de
los liposomas se encuentra dentro de un rango de aprox. 320-350 nm, no mostrando una
diferencia significativa entre los liposomas con fármaco encapsulado de los que están sin













































































CAPÍTULO 4. RESULTADOS Y DISCUSIÓN
cargar. Esta medición del tamaño del diámetro de partícula mediante la técnica DLS,
creemos que en el caso de los liposomas no muestra tanta fiabilidad como en el caso de otras
nanopartículas, ya que estos liposomas están formados pormembranas lipídicas concéntricas
con espacios de naturaleza acuosa intercalados. Por esta estructura y composición presentan
un índice de refracción de 1,45 muy parecido al del agua (1,33) (medio suspensión de
los liposomas), por lo que esta medida en el caso de los liposomas debe considerarse
orientativa y no definitiva [390].
Tabla 4.3: Medidas de potencial zeta y de tamaño de los liposomas cargados con
cloranfenicol frente a los liposomas control.
Microscopía electrónica de transmisión (TEM)
Para la observación de los liposomas por microscopía electrónica de transmisión,
fue necesaria una tinción negativa previa con acetato de uranilo al 2% (Sección 3.2.3
de Materiales y Métodos) para generar la suficiente densidad electrónica como para ser
observados por esta técnica de microscopía. Como puede observarse en la Figura 4.29, los
liposomas presentan una morfología esférica característica de estos nanosistemas.
Figura 4.29: Imágenes de microscopía electrónica de transmisión de los liposomas
sintetizados.
4.2.6. Eficiencia de encapsulación y perfil de liberación de los
liposomas cargados con cloranfenicol
Para medir la encapsulación del cloranfenicol en los liposomas se empleó también la
técnica de espectroscopía UV-Visible, mediante un proceso directo en este caso, midiendo
la cantidad de fármaco encapsulado frente al total. Tras determinar dicha cantidad y
empleando la ecuación de eficiencia de encapsulación (E.E.%), se determinó que fue de













































































CAPÍTULO 4. RESULTADOS Y DISCUSIÓN
un 78,5 ± 3,7 %. Esta encapsulación es adecuada para el empleo de estos liposomas como
vehiculizadores de fármacos en posteriores estudios in vitro e in vivo. Según los datos
previamente mostrados de potencial zeta (Tabla 4.3), se puede concluir que la mayor parte
del fármaco se encuentra encapsulado dentro del nanosistema.
Rectas de calibrado del cloranfenicol
Para cuantificar la cantidad de cloranfenicol liberada de los liposomas, se realizó una
recta patrón empleando diferentes disoluciones de concentración conocida del antibiótico
en los mismos medios en los que se realizaron los ensayos in vitro de liberación (PBS
y en medio lisosomal sintético) [345], así como en metanol, ya que es el medio donde
se determina la encapsulación del fármaco, tal y como se explica en la Sección 3.3.3. de
Materiales y Métodos. En la Figura 4.30 se muestra, a modo de ejemplo, los espectros de
absorción del cloranfenicol en metanol mediante espectroscopía UV-Vis. Para las medidas
del antibiótico liberado en PBS y medio lisosomal, se empleó la misma técnica que en
el estudio de la enrofloxacina, la espectroscopía UV-Visible, en este caso a partir de la
absorbancia a una longitud de onda de 278 nm para ambos medios, que es donde presentan
los máximos las bandas de absorción el fármaco. En las Figuras (4.31 y 4.32) se muestran
ambas rectas de calibrado.
Figura 4.30: Espectros de absorción del cloranfenicol en metanol para distintas
concentraciones.
Liberación del cloranfenicol en PBS y en medio lisosomal
Como ya se ha comentado previamente, los liposomas suelen presentar un perfil
farmacocinético bifásico [370,391,392]. Para estudiar la liberación del cloranfenicol de
los liposomas sintetizados in vitro, se estudió la liberación de dicho fármaco en dos medios
diferentes, de la misma manera que en el estudio de la liberación de la enrofloxacina. La
Figura 4.33 muestra cómo los liposomas también presentan una fase inicial de liberación
rápida, donde aproximadamente un 50% del fármaco encapsulado se libera en el medio
durante las primeras 8 horas. Después de esta fase inicial, se observó una segunda fase
prolongada en el tiempo durante 6 y 5 días (PBS y medio lisosomal, respectivamente) hasta
la totalidad de la liberación del mismo, por lo que el perfil del cloranfenicol presenta una
liberación en dos fases de la misma manera que ocurría con las SLPs (Fig. 4.6 y 4.27).













































































CAPÍTULO 4. RESULTADOS Y DISCUSIÓN
Figura 4.31: Recta de calibrado del cloranfenicol en metanol obtenida midiendo la
absorbancia del cloranfenicol a 273 nm. Se observa que en el rango de concentraciones se
cumple la linealidad con unos valores de R2 = 0, 99.
Figura 4.32: Recta de calibrado del cloranfenicol en los medios empleados en la
liberación (PBS y medio lisosomal) obtenida midiendo la absorbancia del cloranfenicol a
278 nm. Se observa que en el rango de concentraciones se cumple la linealidad con unos
valores de R2 = 0, 99.
En este caso la liberación es más rápida que en el estudio del otro nanosistema lipídico
(SLPs) y durante la primera fase es mayor en cuanto a concentración de fármaco se refiere.
Tras iniciar el ensayo, una cantidad de fármaco alta es liberada al medio. Si se atiende a la
medida de potencial zeta previamente mostrada en la Sección 4.2.5 de Resultados y tal y
como se ha hecho en el estudio de liberación de los dos experimentos previamente descritos
(doxorrubicina y enrofloxacina), en los liposomas la diferencia de carga superficial entre
las nanovesículas con y sin fármaco no varía significativamente, por lo que todo parece
indicar que la liberación se produce por difusión del fármaco desde el liposoma hacia el
medio (PBS o lisosomal) [393, 394].
Ajuste al modelo cinético de Korsmeyer-Peppas
Una vez obtenidos los datos de la liberación del cloranfenicol en ambos medios
de estudio, se ajustaron (como en los casos anteriores) al modelo cinético de Korsmeyer-
Peppas [344], tal y como se muestra en la Figura 4.33 marcado con una línea en color azul
(PBS) y verde (medio lisosomal). A partir del ajuste, este modelo nos indica que el valor
del exponente de difusión n ( Fig. 3.4) es de 0,28 y 0,29 para los medios PBS y lisosomal,
respectivamente.













































































CAPÍTULO 4. RESULTADOS Y DISCUSIÓN
Figura 4.33: Ajuste al modelo cinético de Korsmeyer-Peppas de la liberación (%) del
cloranfenicol frente al tiempo en medio fisiológico (PBS) (izquierda) y en medio lisosomal
sintético (derecha).
Este valor corroboró que el mecanismo de liberación del fármaco del cloranfenicol de
los liposomas fue por difusión siguiendo el modelo de Fick, ya que el valor del exponente
de difusión n es <0,5 (Sección 3.3.6 de Materiales y Métodos). Estos resultados coinciden
como ya se ha mencionado con otros sistemas basados en liposomas [371,395,396].
4.2.7. Interacción de los nanosistemas de transporte de fármacos
sintetizados con macrófagos murinos
Con el fin de conocer cualitativamente cómo interaccionan los dos sistemas sintetiza-
dos (SLPs y liposomas) en un cultivo celular, se añadieron dichos nanosistemas a un cultivo
celular de macrófagos murinos (J774.A1). Para llevar a cabo este estudio, se añadieron 4
μg/mL de ambos nanosistemas (sin fármaco) por separado y a continuación se tomaron
muestras del cultivo celular a diferentes tiempos (5, 24, 48 y 72 horas) para estudiar,
de forma visual, cómo interaccionan las partículas con las células diana en función del
tiempo. Como se ha explicado previamente (Sección 4.2.1 de Resultados), las partículas se
sintetizaron con el colorante DiR. Al presentar este colorante internalizado en la partícula,
estas se pudieron observar empleando la técnica de microscopía de fluorescencia confocal.
A continuación en las Figuras 4.34 y 4.35, se muestran las imágenes obtenidas de los
macrófagos murinos incubados con ambos nanosistemas a diferentes tiempos.













































































CAPÍTULO 4. RESULTADOS Y DISCUSIÓN
Figura 4.34: Imágenes de microscopía de fluorescencia confocal donde se muestra la
interacción de las SLPs (izquierda) y de los liposomas sintetizados (derecha) en cultivos
celulares de macrófagos murinos tras 5 y 24 horas de incubación.
Figura 4.35: Imágenes de microscopía de fluorescencia confocal donde se muestra la
interacción de las SLPs (izquierda) y de los liposomas sintetizados (derecha) en cultivos
celulares de macrófagos murinos tras 48 y 72 horas de incubación.













































































CAPÍTULO 4. RESULTADOS Y DISCUSIÓN
Según muestran visualmente estos resultados (Fig. 4.34), ambos nanosistemas (li-
posomas y SLPs) interaccionan con la superficie celular de macrófagos murinos desde
tiempos cortos (5 horas de incubación). En cultivos de más de 72 horas pueden observarse
en color rojo en el citoplasma celular (Fig. 4.35).
4.2.8. Localización intracelular de las partículas sólidas lipídicas en
macrófagos
Para complementar este estudio, en paralelo se realizó otro experimento para conocer
la localización de estas partículas dentro de la célula mediante microscopía electrónica
de transmisión en secciones ultrafinas de células. En este caso, el estudio sólo se realizó
con uno de los nanosistemas desarrollados, las SLPs con nanopartículas de Fe3O4@AO
en su interior que sí presentaban contraste suficiente como para poder localizarlas en las
muestras de estudio, como se observa en la Fig. 4.36, ya que es difícil diferenciar las
SLPs en el interior celular, por presentar una morfología parecida a otros componentes
celulares . Empleando estas técnica pueden observarse las nanopartículas de Fe3O4@AO
en el citoplasma celular de macrófagos tras 24 y 72 horas de incubación con las SLPs.
4.2.9. Puesta a punto de un modelo de infección intracelular en
cultivos celulares. Ensayos in vitro procariota-eucariota
Para poder conocer si los antibióticos encapsulados muestran mayor eficacia o
disminuyen su toxicidad con respecto al fármaco convencional, buscamos un modelo de
infección bacteriana intracelular adecuado. Como ya se ha descrito previamente en la
Sección 1.7.1 de la Introducción, son muchas las bacterias con capacidad de infectar células
y sobrevivir en su interior, evadiendo la acción del sistema inmune. En esta Tesis se ha
elegido como modelo bacteriano intracelular a la bacteria Listeria monocytogenes. Este
microorganismo presenta ventajas como rápido crecimiento e internalización rápida (≈ 3
horas) en las células de estudio (macrófagos murinos), permitiendo que los ensayos puedan
hacerse con cierta rapidez. Además, para facilitar la capacidad de obtención de imágenes
por microscopía de fluorescencia confocal, la cepa de L. monocytogenes empleada expresa
un fluoróforo donde la fluorescencia es generada por un plásmido de expresión constitutivo
de mCherry [349–351]. Esta cepa fue cedida a nuestro laboratorio por el Dr. Portnoy de la
Universidad de Berkeley en California, EE.UU.
En la Figura 4.37 se muestra una representación del modelo de infección intracelular
de macrófagos murinos con la bacteria L. monocytogenes que se ha empleado en esta Tesis.
Una vez los macrófagos murinos son infectados por la bacteria, esta puede verse localizada
en el interior celular tras 24 horas de incubación. Los nanosistemas estudiados en esta
Tesis (liposomas y SLPs), también son observados en el interior celular tras 72 horas de
incubación. En la Figura 4.37, a modo de ejemplo, se muestra en color blanco (c) las SLPs
sintetizadas en el interior celular tras 72 horas de incubación con los macrófagos infectados
con L. monocytogenes. Tanto la bacteria intracelular modelo como las SLPs se encuentran
en el interior de la célula diana.













































































CAPÍTULO 4. RESULTADOS Y DISCUSIÓN
Figura 4.36: Imágenes de microscopía electrónica de transmisión de macrófagos murinos
con SLPs incubadas durante 24 y 72 horas.
4.2.10. Citotoxicidad de los nanosistemas cargados de antibiótico
Una vez puesto a punto el modelo de infección intracelular, el siguiente paso consistió
en estudiar si los antibióticos encapsulados (enrofloxacina y cloranfenicol) disminuían su
toxicidad si se encontraban encapsulados en los nanosistemas lipídicos elegidos. Como se
ha demostrado previamente, la encapsulación de ambos fármacos en los dos nanosistemas
contribuyó a modular el perfil farmacocinético mediante un control de la liberación, cuando
los nanosistemas fueron expuestos a condiciones in vitro simulando condiciones fisiológicas
(Sección 4.2.3 y 4.2.6 de Resultados). Como ya se ha mencionado, la toxicidad de estos
fármacos aparece cuando la concentración del mismo es alta, ya que disminuyendo la dosis
los efectos adversos remiten [316], pero al bajar la dosis, la concentración del antibiótico
puede no ser la óptima para ejercer su efecto. Este problema se vuelve aún más acusado
cuando se habla del tratamiento frente a infecciones intracelulares, ya que como se ha
explicado previamente [292, 298], se pueden presentar diversas barreras que eviten la
eficacia terapéutica del tratamiento. Para conocer si la encapsulación del antibiótico en un
nanotransportador puede disminuir la toxicidad del fármaco, se estudió la viabilidad celular
mediante el empleo del colorante vital Azul de Tripán, que tiñe principalmente células
con la membrana celular dañada (células necróticas). Se investigó la posible toxicidad
de las formulaciones sintetizadas comparándolas con el fármaco en solución (control
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Figura 4.37: Imágenes de microscopía confocal de los cultivos procariota-eucariota. Las
imágenes muestran cultivos celulares de macrófagos con sus núcleos teñidos en azul y
citoplasma en verde. En (b) y (c) cultivados con L. monocytogenes (color rojo) que se
encuentra en su citoplasma. (c) Macrófagos con L. monocytogenes y SLPs (en color
blanco). Las bacterias y las partículas se encuentran localizadas en el interior celular,
señaladas con flechas blancas y amarillas, respectivamente.
positivo) y con los nanosistemas sin cargar (control negativo) tras 72 horas de exposición.
Se administró una concentración de 150 μg/mL de enrofloxacina a los macrófagos tanto
encapsulado en SLPs como libre. La Figura 4.38 muestra cómo el fármaco vehiculizado en
la SLPs presenta una tendencia a mostrar una menor toxicidad que el fármaco libre, aunque
dicha diferencia no es estadísticamente significativa. Esta concentración de fármaco se
eligió porque es necesaria una concentración alta que genere toxicidad celular para cumplir
el objetivo de estos ensayos. En el caso de los liposomas, los cultivos celulares J774 también
se expusieron a 150 μg/mL de cloranfenicol durante 72 horas (Fig. 4.39). Así como en
el caso de las SLPs, la diferencia en el porcentaje de viabilidad no fue estadísticamente
significativo, el efecto citotóxico del cloranfenicol encapsulado en liposomas sí se redujo
significativamente con respecto al fármaco en solución. Esta concentración de fármaco se
eligió por el mismo motivo que se ha indicado en el experimento anterior.
Figura 4.38: Cuantificación de la supervivencia celular tras 72 horas de tratamiento con
la enrofloxacina encapsulada en las SLPs con respecto al fármaco en solución y los
correspondientes controles, empleando la técnica de exclusión con Azul de Tripán. Cada
punto representa la media ± desviación estándar de tres experimentos.
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Figura 4.39: Cuantificación de la supervivencia celular tras 72 horas de tratamiento con
el cloranfenicol encapsulado en los liposomas con respecto al fármaco en solución y los
correspondientes controles, empleando la técnica de exclusión con Azul de Tripán (t=
3, 24; n = 6; ∗∗∗ t99). Cada punto representa la media ± desviación estándar de tres
experimentos.
Como ya se ha descrito en diferentes estudios [127,128] y muestran los resultados
presentados, la tolerancia celular ha mejorado cuando el fármaco ha ido encapsulado en el
nanotransportador. Este hecho probablemente se deba a la liberación sostenida del fármaco
desde el nanosistema, evitando la toxicidad producida por dosis altas de fármaco.
4.2.11. Eficacia terapéutica de los nanosistemas cargados de
antibiótico in vitro.
Una vez observada la disminución de la toxicidad producida por los fármacos cuando
se encuentran encapsulados en nanotransportadores de base lipídica, en paralelo y em-
pleando las mismas concentraciones de fármaco en ambos casos, se realizó un estudio para
conocer in cellulo si mejoraba o no la eficacia terapéutica de los antibióticos cuando se
encontraban vehiculizados en los nanosistemas sintetizados. Para ello, se partió de una infec-
ción previa de cultivos de macrófagos infectados con la bacteria modelo l. monocytogenes
descrita en la Sección 4.2.9 de Resultados. El diseño de infección y posterior trata-
miento con los antimicrobianos encapsulados en los nanosistemas de base lipídica siguió
el mismo procedimiento explicado previamente en la Sección 3.5.4 deMateriales ymétodos.
Tras conseguir la infección bacteriana y haber administrado los respectivos trata-
mientos, se realizaron cultivos bacterianos de las bacterias intracelulares con el fin de
conocer las UFC en cada uno de los casos. Para ello se lisaron los macrófagos, se cultivaron
dichas bacterias en placas de Petri con medio BHI-agar y se esperó hasta observar el
crecimiento bacteriano. Cuando se observó crecimiento de colonias bacterianas en los
cultivos tras 24-48 horas, se cuantificó el número de colonias como UFCs/mL, es decir,
el número mínimo de células separables sobre la superficie del medio BHI-agar que da
lugar al desarrollo de una colonia visible. Tras la cuantificación de las colonias obtenidas
como UFCs/mL por los diferentes controles y tratamientos a las 72 horas se observaron los
resultados recogidos en las Figuras 4.40 y 4.41.
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Figura 4.40: Cuantificación de la supervivencia intracelular de L. monocytogenes después
del tratamiento con las diferentes formulaciones a una concentración de 150 µg/mL de
fármaco, durante 72 horas (%). Los resultados están estandarizados considerando la
muestra sin tratar como 100%.
Como se puede observar en el caso de la eficacia de la enrofloxacina encapsulada en
las SLPs (Fig. 4.40), a las 72 horas de experimento no se aprecia una mejora en la eficacia
del antibiótico frente a la bacteria al compararla con la eficacia del fármaco en solución.
La posible hipótesis de que el fármaco encapsulado no haya mejorado su eficacia en estos
ensayos in vitro puede deberse al hecho de que la tasa de liberación de la enrofloxacina
de estas SLPs es muy sostenida en el tiempo (Fig. 4.27) debido a la afinidad que muestra
este fármaco por la matriz hidrófoba que constituye la partícula, y estos ensayos, al tratarse
de estudios a corto plazo (72 horas), el fármaco en solución muestre una mayor eficacia
en este caso. No ocurre así en el caso de los liposomas encapsulando cloranfenicol (Fig.
4.41), donde sí se aprecia una mejora en la eficacia antibacteriana cuando el fármaco se
encuentra encapsulado frente al fármaco en solución. Si centramos nuestra hipótesis en la
tasa de liberación del fármaco, en el caso de los liposomas también presentan una liberación
bifásica (Fig. 4.33), pero esta es más rápida y la fase inicial libera más concentración de
fármaco, por lo que confirma la idea de que a corto plazo una liberación prolongada en el
tiempo puede no suponer una mejora en la eficacia de los antibióticos encapsulados. Sin
embargo, ya que el objetivo y posterior aplicación de estos nanosistemas es el tratamiento
de infecciones intracelulares que se cronifican en el tiempo, pensamos que el potencial
de estos nanosistemas sí que mostraría resultados exitosos en períodos de tiempomás largos.
Existen estudios previos que ya han mostrado cómo la encapsulación en nanosistemas
de base lipídica de otros antibióticos han mejorado su eficacia y han disminuido su
toxicidad [292,302], y más concretamente en el tratamiento de infecciones intracelulares,
en las cuales la falta de eficacia terapéutica de los antibióticos de primera línea es más
acusada debido a la dificultad de llegada del fármaco y la posterior retención en la zona de
acción para que el tratamiento sea efectivo [298]. En esta Tesis se ha demostrado que la
encapsulación de ambos fármacos ha sido adecuada consiguiéndose altos niveles de carga
de fármaco y se ha mejorado el perfil de liberación en ambos casos. El empleo de dos
tipos de nanosistemas ha permitido estudiar y lograr dos perfiles de liberación diferentes,
ambos sostenidos en el tiempo y de tipo bifásico. Por un lado, la enrofloxacina (con acción













































































CAPÍTULO 4. RESULTADOS Y DISCUSIÓN
Figura 4.41: Cuantificación de la supervivencia intracelular de L. monocytogenes después
del tratamiento con las diferentes formulaciones a una concentración de 150 µg/mL de
fármaco, durante 72 horas (%) (t = 5, 12; n = 6; ∗∗ t99.5). Los resultados están
estandarizados considerando la muestra sin tratar como 100%.
bactericida que actúa frente a la síntesis de ADN, evitando su replicación) presenta una
liberación sostenida en el tiempo con una fase inicial no muy rápida, lo que implica que
el fármaco es liberado poco a poco mediante difusión (Fig. 4.27) desde la matriz de cera
de la SLP. Además, esta liberación es sostenida en el tiempo, pero permite que en todo
momento la concentración esté por encima de la concentración mínima eficaz del fármaco
actuando frente a la bacteria intracelular (Fig. 4.40). Este hecho se consigue gracias a
la alta encapsulación del fármaco de >90%. Por otro lado, el cloranfenicol (con acción
bacteriostática que actúa frente a la síntesis de proteínas) presenta una liberación sostenida
en el tiempo, pero en este caso la liberación inicial es más rápida y se libera una mayor
cantidad de fármaco que en el caso de la enrofloxacina. Este hecho es intrínseco de los
liposomas convencionales [397].
El empleo de ambos nanosistemas encapsulando dos antibióticos con perfiles dife-
rentes puede arrojar buenos resultados en el tratamiento de infecciones intracelulares en
posteriores ensayos in vivo. Previamente se ha demostrado la eficacia mejorada de estos na-
nosistemas cuando han sido testados en ratones frente a un modelo de metástasis pulmonar
(Fig. 4.14), y cómo este perfil de liberación sostenido (Fig. 4.19) en el tiempo ha sido, junto
con la acumulación de las SLPs-DOX en el pulmón, la combinación adecuada para generar
un 60% más de inhibición tumoral que el fármaco convencional. Además, en los ensayos
de biodistribución se ha observado una acumulación alta en bazo e hígado, los órganos más
afectados por acumulación microbiana en las infecciones intracelulares [398]. Por lo que no
sólo se lograría modular y mejorar el perfil farmacocinético de estos antimicrobianos, sino
que esta liberación se produciría en los órganos más afectados por acumulación del patógeno.
Por todos estos motivos, los nanosistemas sintetizados presentan una serie de características
que a priorimuestran un fuerte potencial en el tratamiento frente a infecciones intracelulares.
En conclusión, en este estudio se ha demostrado que el diseño de estos nanosistemas
de base lipídica, encapsulando enrofloxacina y cloranfenicol, han mejorado el perfil
farmacocinético de estos fármacos que no se emplean en clínica o cuyo uso se encuentra
muy restringido, además de mostrar una disminución de su toxicidad in vitro (Figs.













































































CAPÍTULO 4. RESULTADOS Y DISCUSIÓN
4.38 y 4.39) si se compara con el fármaco libre. Estos resultados convierten a estos
nanotransportadores de fármacos en vehiculizadores potencialmente útiles para posteriores
ensayos in vivo en el tratamiento de infecciones intracelulares.











































































The conclusions of this Doctoral Thesis are:
Chapter I: Treatment of lung metastasis:
1. Doxorubicin release showed a biphasic diffusion mechanism, consisting of a rapid
release, an initial phase with 30% of drug released, and a subsequent sustained
period of ≈ 70%. This result was corroborated in murine melanoma cell cultures by
in vitro tests.
2. In mouse models, SLPs-DOX appear in the lung tissue 3 hours after intravenously
administration. ICP studies showed particles are widely distributed with greater
accumulation in the spleen and liver.
3. SLPs-DOX showed a 60% inhibition of lung metastasis compared to conventional
drug treatments in the mouse model. These particles showed improved biocompatibi-
lity compared to the free drug.
4. SLPs-DOX did not improve the antimetastatic effect of the free drug when adminis-




































































Chapter II: Nanosystems in the treatment of intracellular infections:
1. Two lipid nanosystems have been developed, liposomes and SLPs, to encapsulate
chloramphenicol and enrofloxacin, respectively.
2. The encapsulation efficiency of both drugs were higher than 95% for enrofloxacin
and 78% for chloramphenicol.
3. The release profile of both drugs has been fitted using the Korsmeyer-Peppas kinetic
model, indicating a biphasic diffusion release mechanism, but showed significant
differences in the drug release rate.
4. Both drugs (chloramphenicol and enrofloxacin) showed improved biocompatibility
when encapsulated in the lipid nanosystems. This improvement is due to the control
of drug release from the nanocarrier.
5. Chloramphenicol encapsulated in liposomes improved its therapeutic efficacy by
approx. 20% compared to free drug in in vitro studies.
6. Encapsulated enrofloxacin did not improve its efficacy relative to drug in solution in
in vitro studies.










































































































Los siguientes pasos de este estudio consistirían en testar la eficacia de los nano-
sistemas lipídicos (liposomas y SLPs) cargados con los dos antibióticos (cloranfenicol
y enrofloxacina) frente a infecciones intracelulares. Como ensayos preliminares, se han
empezado los experimentos de búsqueda de un modelo murino adecuado para generar la
infección intracelular, y posteriormente, tratarla con los antibióticos encapsulados en los
nanotransportadores sintetizados. Este modelo se basa en emplear ratones adultos (de unas
12-16 semanas de vida) de la cepa C57BL/6. Para ello se diseñó el experimento descrito en
la Figura 6.1. Éste consistiría en inyectar por vía i.p. una concentración determinada de
Listeria monocytogenes acompañada de los nanosistemas portadores de antibióticos. Tras
un periodo de infección de 3 días, los animales se sacrifican y se examina la capacidad
de infección de las bacterias en presencia o no de las nanopartículas. El efecto de los
nanosistemas se cuantificaría a continuación en UFCs/mL, tal y como se ha explicado
previamente.
Figura 6.1: Diseño de infección intracelular con la bacteria modelo L. monocytogenes en
ratones.
En el modelo se inyecta a día 0 el inóculo bacteriano a cada ratón y a los tres


































































































CAPÍTULO 6. PERSPECTIVAS FUTURAS
órganos donde se encuentra mayoritariamente esta bacteria. A continuación, mediante un
procesamiento de disgregación de los respectivos órganos y de lisis celular, se recuperaron
las bacterias intracelulares y se cultivaron en placas de BHI-agar (24-48 horas; 37 ◦C).
Por último, se cuantificaron las colonias de bacterias como UFCs/mL [399, 400]. Este
procedimiento se realizó en 18 ratones y se concluyó que tras una administración de 10
UFCs/mL a cada ratón tras tres días de infección, la supervivencia de los ratones durante el
estudio fue del 100% y con una infección bacteriana en bazo e hígado de ≈ 105 UFC/mL
en ambos órganos. Para observar estas infecciones visualmente, se realizaron criosecciones
en fresco de 15 μm de los hígados y bazos extraídos a los 3 días, se tiñeron los núcleos con
el colorante Hoestch y se observaron las preparaciones empleando microscopía confocal
de fluorescencia.
En estudios preliminares de este modelo se observaron, tanto en bazo (Fig. 6.2) como
en hígado (Fig. 6.3), la bacteria L. monocytogenes debido a la fluorescencia característica
de color rojo que emite y que se ha descrito previamente en la sección 3.5.1 de Materiales
y Métodos.
Figura 6.2: Imágenes de microscopía confocal de criosecciones de bazo de ratón
infectado con la bacteria L. monocytogenes tras tres días post-inoculación.
Figura 6.3: Imágenes de microscopía confocal de criosecciones de hígado de ratón
infectado con la bacteria L. monocytogenes tras tres días post-inoculación.
El objetivo de este estudio es conocer la eficacia terapéutica de los nanosistemas
sintetizados en el tratamiento de infecciones intracelulares como la listeriosis que son de
carácter crónico. Por ello, el siguiente paso sería conocer si esta infección se podría alargar
en el tiempo. Para ello, se inyectó la misma cantidad de UFCs/mL (10 UFCs/mL/ratón)

































































































CAPÍTULO 6. PERSPECTIVAS FUTURAS
y se siguió el mismo procedimiento, pero esta vez se sacrificaron los ratones 7 días
post-inoculación. Tras este tiempo, se consiguió ≈ 106 UFC/mL en hígado y bazo de los
ratones infectados. La continuación de estos estudios se vio paralizada debido al comienzo
de la pandemia provocada por la Covid-19 en el año 2020 y, en consecuencia, el posterior
estado de alarma que impidió finalizar este trabajo.
Los siguientes estudios deberían seguir este diseño con el fin de obtener una infección
intracelular crónica en bazo e hígado de estos ratones y, posteriormente, administrar
los tratamientos antibióticos transportados en los nanosistemas estudiados en esta Tesis
Doctoral. Las perspectivas sobre futuros resultados del testado de las partículas en ratones
infectados con listeriosis presenta un gran potencial tras los resultados obtenidos, ya que se
podría lograr un tratamiento controlado en el tiempo, administrando fármacos no empleados
habitualmente por su toxicidad a dosis altas y logrando que este fármaco sea liberado in situ
donde se encuentra la bacteria, ya que se ha mostrado que los nanosistemas se acumulan
principalmente en los órganos diana de esta enfermedad.
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